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Resumo 
 
  
  Estruturas tridimensionais têm sido obtidas por diversas técnicas e representam um 
importante enfoque no desenvolvimento de suportes porosos para a engenharia tecidual. O 
objetivo deste trabalho foi desenvolver e caracterizar arcabouços tridimensionais porosos de 
poli(L-co-D,L ácido lático-co-trimetileno carbonato), PLDLA-co-TMC, obtidos pela técnica de 
deposição de fibras 3D. Arcabouços do terpolímero PLDLA-co-TMC, nas proporções 70:30 e 
50:50, foram obtidos e caracterizados por microscopia eletrônica de varredura, cromatografia de 
permeação em gel, calorimetria exploratória diferencial, análise termogravimétrica, ensaio 
mecânico de compressão e estudo de degradação in vitro, os quais evidenciaram suas 
características amorfas, geometria cilíndrica e poros interconectados. O estudo de degradação in 
vitro, apresentou expressiva perda das propriedades mecânicas compatíveis com queda na massa 
molar, acompanhada de alterações na morfologia. Avaliou-se a histocompatibilidade da 
associação de células-tronco mesenquimais provenientes da medula óssea de coelhos e 
arcabouços de PLDLA-co-TMC (70:30), obtidos pelo método de evaporação de solvente com 
adição de sacarose (50%), na regeneração do menisco. Nove coelhos Nova Zelândia foram 
submetidos a meniscectomia medial total, obtendo-se três tratamentos: implante do arcabouço de 
PLDLA-co-TMC com pré-cultivo celular, implante de arcabouço de PLDLA-co-TMC puro (sem 
células) e controle negativo (defeito sem implante). Após 24 semanas, os resultados evidenciaram  
a presença de fibrocartilagem nos animais tratados com arcabouço polimérico. Contudo, a 
regeneração obtida com arcabouços de PLDLA-co-TMC pré-cultivados com células-tronco 
mesenquimais apresentou-se semelhante ao tecido fibrocartilaginoso maduro do menisco normal, 
tanto macroscopicamente quanto histologicamente. Este estudo demonstrou a eficácia do 
arcabouço de PLDLA-co-TMC (70:30) na regeneração fibrocartilaginosa e o potencial do pré-
cultivo de células mesenquimais na engenharia tecidual, sem o uso de fatores de crescimento. 
Conclui-se que os polímeros biorreabsorvíveis representam uma alternativa promissora para a 
regeneração tecidual. 
 
Palavras-chave: Arcabouço, manufatura aditiva, PLDLA-co-TMC, células-tronco mesenquimais, 
engenharia tecidual, regeneração do menisco.  
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 Abstract 
 
 
Three-dimensional structures have been obtained by various techniques and are an 
important focus in the development of porous scaffolds for tissue engineering. The aim of this 
study was to develop and characterize three-dimensional porous scaffolds of poly (L-co-D, L 
lactide-co-trimethylene carbonate), PLDLA-co-TMC, obtained by 3D fiber deposition technique. 
The PLDLA-co-TMC terpolymer scaffolds, 70:30 and 50:50, were obtained and characterized by 
scanning electron microscopy, gel permeation chromatography, differential scanning calorimetry, 
thermal gravimetric analysis, compression mechanical testing and study on in-vitro degradation, 
which exhibited its amorphous characteristics, cylindrical geometry and interconnected pores. 
The in-vitro degradation study showed significant loss of mechanical properties compatible with 
a decrease in molar mass, accompanied by changes in morphology. The histocompatibility 
association of mesenchymal stem cells from rabbits bone marrow, and PLDLA-co-TMC (70:30) 
scaffolds, obtained by casting with sucrose (50%), was evaluated in the meniscus regeneration, 
proving the potential of cell culture at in vivo tissue regeneration. Nine New Zealand rabbits 
underwent total medial meniscectomy, yielding three treatments: implantation of the seeded 
PLDLA-co-TMC scaffold, implantation of the unseeded PLDLA-co-TMC and negative control 
(defect without any implant). After 24 weeks, the results revealed the presence of fibrocartilage 
in the animals treated with polymer. However, the regeneration obtained with the seeded 
PLDLA-co-TMC scaffolds with mesenchymal stem cells had become intimal to mature 
fibrocartilaginous tissue of normal meniscus both macroscopically and histologically. This study 
demonstrated the effectiveness of the PLDLA-co-TMC (70:30) scaffold in meniscus regeneration 
and the potential of mesenchymal stem cells in tissue engineering, without the use of growth 
factors. It is concluded that bioresorbable polymers represent a promising alternative for tissue 
regeneration. 
 
Key Words: Scaffold, additive manufacturing, PLDLA-co-TMC, mesenchymal stem cells, tissue 
engineering, meniscus regeneration. 
 
xv 
  
 
Lista de Ilustrações 
 
 
Figura 1 - Ilustrações gráficas de impressão 3D por FDM 13 
Figura 2 - Técnicas de cultivo celular 20 
Figura 3 - Abordagem clássica da engenharia tecidual meniscal                                                   25 
Figura 4 - Esquema representativo das análises realizadas com os arcabouços de PLDLA-co-
TMC obtidos por manufatura aditiva 27 
Figura 5 - Fluxograma resumido da metodologia empregada com arcabouços obtidos por 
evaporação de solvente e lixiviação                                                                                               29 
Figura 6 - Equipamento Bioplotter™                                                                                              31 
Figura 7 - Software Visual Machines – 3D Bioplotter 32 
Figura 8 - Comparação entre o menisco original e o arcabouço de PLDLA-co-TMC 70:30 40 
Figura 9 - Procedimento cirúrgico 46 
Figura 10 - Imagens macroscópicas da degradação in vitro dos arcabouços 70:30 55 
Figura 11 - Imagens macroscópicas da degradação in vitro dos arcabouços 50:50 55 
Figura 12 - Eletromicrografias obtidas por MEV do arcabouço 70:30 58 
Figura 13 - Eletromicrografias obtidas por MEV do arcabouço 50:50 59 
Figura 14 - Gráfico representativo da perda de massa dos arcabouços ao longo da degradação in 
vitro. 62 
Figura 15 - Curvas de DSC obtidas a partir dos pellets e arcabouços 64 
Figura 16 - Termogramas de DSC dos arcabouços de PLDLA-co-TMC (70:30) 66 
Figura 17 - Termogramas de DSC dos arcabouços de PLDLA-co-TMC (50:50) 66 
Figura 18 - Análise termogravimétrica do terpolímero PLDLA-co-TMC (70:30) 69 
Figura 19 - Análise termogravimétrica do terpolímero PLDLA-co-TMC (50:50) 70 
Figura 20 - Curva comparativa tensão/deformação 73 
Figura 21 - Micrografias do cultivo das células-tronco mesenquimais humanas 77 
Figura 22 - Viabilidade de células-tronco mesenquimais humanas após 24 horas de cultivo 79 
Figura 23 - Proliferação de células-tronco mesenquimais humanas após 2, 7, 14 e 21 dias de 
cultivo em spinner flask 80 
 
xvii 
  
 
Figura 24 - Micrografias do cultivo de células da medula óssea de coelhos 85 
Figura 25 - Micrografias das células-tronco mesenquimais, derivadas da medula óssea de 
coelhos, diferenciadas em várias linhagensção. 87 
Figura 26 - Viabilidade celular apresentada pelas células-tronco mesenquimais, provenientes da 
medula óssea de coelhos, após 24 horas de cultivo em arcabouços de PLDLA-co-TMC (70:30) 89 
Figura 27 - Eletromicrografias obtidas por MEV do arcabouço de PLDLA-co-TMC (70:30) com 
cultivo de células-tronco mesenquimais 90 
Figura 28 - Gráfico representativo da proliferação celular de células-tronco mesenquimais, 
provenientes da medula óssea de coelhos, após 2, 7, 14 e 21 dias de cultivo em arcabouços de 
PLDLA-co-TMC (70:30) 92 
Figura 29 - Imagens macroscópicas dos “neomeniscos” após 24 semanas de implante 95 
Figura 30 - Menisco medial normal e côndilo (in natura) 97 
Figura 31 - Grupo controle negativo 99 
Figura 32 - Grupo tratado com PLDLA-co-TMC sem célula (puro) 101 
Figura 33 - Grupo tratado com PLDLA-co-TMC com pré-cultivo de células-tronco mesenquimais
 103 
Figura 34 - Histograma representativo do número médio de condrócitos por tratamento 104 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
xviii 
  
 
Lista de Tabelas 
 
 
Tabela 1: Principais parâmetros na FDM e sua respectiva influência 14 
Tabela 2: Valores de tamanho dos poros da superfície e lateral dos arcabouços de PLDLA-co-
TMC 70:30 ao longo dos tempos de degradação in vitro (n = 3), obtidos por MEV 58 
Tabela 3: Valores de tamanho dos poros da superfície e lateral dos arcabouços de PLDLA-co-
TMC 50:50 ao longo dos tempos de degradação in vitro (n = 3), obtidos por MEV  59 
Tabela 4: Massa Molar de arcabouços de PLDLA-co-TMC (70:30) ao longo do ensaio de 
degradação in vitro 61 
Tabela 5: Massa Molar de arcabouços de PLDLA-co-TMC (50:50) ao longo do ensaio de 
degradação in vitro 62 
Tabela 6: Variação da Tg nos pellets e arcabouços de PLDLA-co-TMC nas proporções 70:30 
e 50:50 em função do tempo de degradação 64 
Tabela 7: Dados de temperatura de início de perda de massa (Ti) e temperatura onde a perda 
de massa é máxima (Td) para o PLDLA-co-TMC 70:30 ao longo dos tempos de degradação 
in vitro 71 
Tabela 8: Dados de temperatura de início de perda de massa (Ti) e temperatura onde a perda 
de massa é máxima (Td) para o PLDLA-co-TMC 50:50 ao longo dos tempos de degradação 
in vitro 71 
Tabela 9: Valores referentes ao modulo elástico obtido a partir do ensaio de compressão para 
arcabouços de PLDLA-co-TMC nas proporções 70:30 e 50:50 74 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
xix 
  
 
Lista de Abreviaturas e Siglas 
 
 
Abreviações 
3D - Tridimensional 
ANOVA - Análise de variância 
BMP - Proteína morfogenética óssea 
CAD - Computer Aided Design (Desenho assistido por computador) 
CAM - Computer Aided Manufacturing (Manufatura assistida por computador) 
CATE - Computer Aided Tissue Engineering (Engenharia tecidual assistida por computador) 
CD - Cluster of Differentiation (Grupamento de diferenciação) 
CTMs - Células-tronco mesenquimais 
DNA - Ácido desoxirribonucléico 
ssDNA - DNA de cadeia simples 
dsDNA - DNA de dupla fita 
DMEM - Meio Eagle Modificado por Dulbecco 
DMSO - Dimetilsulfóxido 
DSC - Calorimetria exploratória diferencial 
FDM - Modelagem por fusão e deposição 
GPC - Cromatografia de permeação em gel 
HA - Hidroxiapatita 
HBV - Vírus da hepatite B 
hCTMs - Células-tronco mesenquimais humanas 
HCV - Vírus da hepatite C 
HE - Hematoxilina e Eosina 
HIV-1 - Vírus da imunodeficiência humana 
IP - Índice de polidispersão 
MEV - Microscopia eletrônica de varredura 
Mn - Massa molar média numérica 
MTT - 3-(4,5-dimetiltiazol-2-il)-2,5 difenil brometo tetrazolium 
xxi 
  
 
Mw - Massa molar média ponderada 
PBS - Tampão fosfato-salino 
PCL - Policaprolactona 
PCU - Policarbonato-uretano 
PDLGA - Poli(D,L-ácido lático-co-ácido glicólico) 
PDLLA - Poli(D,L-ácido lático-co-L-ácido lático) 
PG - PicoGreen 
PGA - Poli(ácido glicólico) 
PLC - Poli(L-ácido lático-co-ε-caprolactona) 
PLDLA - Poli(L-co-D,L-ácido lático) 
PLDLA-co-TMC - Poli(L-co-D,L ácido lático-co-trimetileno carbonato) 
PLGA - Poli(L- ácido lático-co-ácido glicólico) 
PLLA - Poli(L-ácido láctico) 
PR - Picrosirus red 
PS - Poliestireno 
PTMC - Poli(trimetileno carbonato) 
PVA - Poli Álcool Vinílico 
rpm - Rotações por minuto 
SES - Sistema de extrusão com rosca 
SFB - Soro fetal bovino 
SPMs - Shape memory polymers (Polímeros com memória de forma) 
Td - Temperatura de perda máxima de massa 
TE - Tissue engineering (Engenharia tecidual) 
Tg - Temperatura de transição vítrea 
TGA - Análise termogravimétrica 
TGF- β - Fator transformador de crescimento beta 
T onset - Temperatura inicial de degradação extrapolada  
Tm - Temperatura de fusão 
TMC - Trimetileno carbonato 
UFCs - Unidades formadoras de colônias 
β-TCP - Beta fosfato tricálcico 
xxii 
  
 
Siglas 
ANVISA - Agência Nacional de Vigilância Sanitária 
ASTM - American Society for Testing and Materials 
CDC - Center for Disease Control (Centro de controle de doenças) 
DEMA - Departamento de Engenharia de Materiais 
EUA - Estados Unidos da América 
FCMS - Faculdade de Ciências Médicas e da Saúde 
FDA - Food and Drugs Administration (Administração de Alimentos e Drogas) 
FEM - Faculdade de Engenharia Mecânica 
INPI - Instituto Nacional da Propriedade Industrial 
ISO - Organização Internacional para Padronização de Experimentos 
PUC-SP - Pontifícia Universidade Católica de São Paulo 
UNICAMP - Universidade Estadual de Campinas 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
xxiii
  
 
SUMÁRIO 
 
 
1 INTRODUÇÃO ............................................................................................................................ 1 
2 REVISÃO DA LITERATURA .................................................................................................... 4	  
2.1 Polímeros Biorreabsorvíveis ...................................................................................................... 4 
2.2 Poli(L-co-DL, ácido lático-co-trimetileno carbonato) – PLDLA-co-TMC ............................... 5 
2.3 Engenharia Tecidual .................................................................................................................. 7 
2.4 Manufatura Aditiva .................................................................................................................. 10 
2.5 Células-Tronco Mesenquimais ................................................................................................ 15 
2.5.1 Cultivo das células-tronco mesenquimais & Engenharia tecidual ...................................... 18 
2.6 Regeneração do Menisco ......................................................................................................... 22 
3 OBJETIVO ................................................................................................................................. 26	  
4 METODOLOGIA EXPERIMENTAL ....................................................................................... 27	  
4.1 Síntese de PLDLA-co-TMC.....................................................................................................30  
4.2 Obtenção dos arcabouços poliméricos por manufatura aditiva ............................................... 30 
4.3 Caracterização dos dispositivos obtidos por manufatura aditiva ............................................. 33 
4.3.1 Microscopia eletrônica de varredura (MEV) ...................................................................... 33 
4.3.2 Cromatografia de permeação em gel (GPC) ....................................................................... 33 
4.3.3 Calorimetria exploratória diferencial (DSC) ....................................................................... 33 
4.3.4 Análise termogravimétrica (TGA) ...................................................................................... 34 
4.3.5 Ensaio mecânico de compressão ......................................................................................... 34 
4.4 Estudo da degradação in vitro ................................................................................................. 34 
4.5 Cultivo de células-tronco humanas .......................................................................................... 35 
4.5.1 Viabilidade celular .............................................................................................................. 36 
4.5.2 Semeadura e cultivo em spinner flask ................................................................................. 37 
4.5.3 Proliferação celular ............................................................................................................. 38 
4.6 Preparação de arcabouços poliméricos por evaporação de solvente e lixiviação .................... 39 
4.7 Isolamento e obtenção de células mesenquimais a partir da medula óssea (CTMs) de coelhos
 ....................................................................................................................................................... 40 
4.7.1 Caracterização da população celular de CTMs - Diferenciação celular in vitro ................. 41 
4.7.2 Viabilidade celular .............................................................................................................. 42 
4.7.3 Proliferação celular ............................................................................................................. 43 
4.7.4 Morfologia celular ............................................................................................................... 44 
4.8 Estudo in vivo – Implantação dos arcabouços e controles ....................................................... 44 
4.8.1 Implante do material – Técnica cirúrgica ............................................................................ 45 
4.8.2 Retirada do material - Eutanásia e coleta de tecidos ........................................................... 47 
 
xxv 
  
 
4.8.3 Processamento do material biológico .................................................................................. 47 
4.8.4 Avaliação histopatológica do menisco ................................................................................ 48 
4.8.5 Análise histomorfométrica dos côndilos femorais .............................................................. 48 
5 RESULTADOS E DISCUSSÕES .............................................................................................. 50	  
5.1 Obtenção dos arcabouços poliméricos pela técnica de deposição de fibras 3D/FDM ............ 50 
5.2  Estudo da degradação in vitro ................................................................................................ 53 
5.2.1 Análise macroscópica da degradação in vitro ..................................................................... 53 
5.2.2 Microscopia eletrônica de varredura (MEV) ...................................................................... 56 
5.2.3 Cromatografia de permeação em gel (GPC) ....................................................................... 60 
5.2.4 Calorimetria exploratória diferencial (DSC) ....................................................................... 63 
5.2.5 Análise termogravimétrica (TGA) ...................................................................................... 68 
5.2.6 Ensaio mecânico de compressão ......................................................................................... 72 
5.3  Cultivo celular ........................................................................................................................ 76 
5.3.1 Viabilidade celular .............................................................................................................. 78 
5.3.2 Proliferação celular ............................................................................................................. 80 
5.4 Estudo in vivo .......................................................................................................................... 84 
5.4.1 Isolamento e obtenção de células mesenquimais a partir da medula óssea de coelhos ...... 84 
5.4.2 Caracterização da população celular ................................................................................... 86 
5.4.3  Cultivo celular sobre arcabouços de PLDLA-co-TMC ..................................................... 88 
5.5 Estudo in vivo .......................................................................................................................... 93 
5.5.1 Avaliação macroscópica ...................................................................................................... 93 
5.5.2 Avaliação histopatológica ................................................................................................... 96 
5.5.3 Histomorfometria da cartilagem articular ......................................................................... 104 
6 CONCLUSÕES ........................................................................................................................ 112	  
7 SUGESTÕES PARA PRÓXIMOS TRABALHOS ................................................................. 113	  
Referências .................................................................................................................................. 114	  
ANEXO A – Comitê de ética ...................................................................................................... 149 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
xxvi 
  
 
1 
1 INTRODUÇÃO  
 
 
Na última década, a ciência dos biomateriais tornou-se responsável por grande parte das 
inovações tecnológicas presentes na áreas biomédica e biotecnológica para aplicações em saúde 
(SILVA, 2011).  
 
Atualmente, o grande desafio da engenharia tecidual está em produzir e desenvolver 
dispositivos tridimensionais que sirvam como arcabouço para o crescimento de moléculas, 
células, tecidos ou órgãos, visando substituir ou auxiliar a função de partes do corpo defeituosas 
ou danificadas (ORÉFICE et al., 2006).  
 
Por apresentar limitada capacidade regenerativa e se tratar de uma estrutura sujeita à 
diversas lesões, o menisco representa um desafio para ortopedia a traumatologia mundial e vem 
sendo alvo de estudos nas últimas décadas. O menisco é reconhecido como um componente 
integral da articulação do joelho e a sua presença é vital para a função normal do mesmo 
(RONGEN et al., 2014). 
 
Nos últimos anos, a regeneração do menisco têm sido estudada mediante a utilização dos 
princípios da engenharia tecidual. Contudo, existem várias preocupações biológicas fundamentais 
sobre esta técnica, incluindo fonte de células, material utilizado como arcabouço, considerações 
sobre as condições ambientais, utilização de fatores de crescimento, pH, tensão ótima de gases e 
estímulos biomecânicos.  
 
Como morfologia preferencial para a cultura de células e engenharia tecidual, arcabouços1 
têm sido obtidos por diversas técnicas e representam um importante enfoque em 
desenvolvimento. Os poros direcionam a invasão celular e vascular no interior do suporte, 
fornecendo um aumento da interface entre o polímero e os fluídos corpóreos, sobre a qual as 
                                                
1 O termo “arcabouço” utilizado no decorrer desta tese corresponde à tradução literal do termo scaffold, largamente 
empregado na literatura no idioma inglês, que se refere à estruturas tridimensionais porosas como suporte para a  
engenharia tecidual. 
  
 
2 
células poderão aderir, proliferar e sintetizar matriz extracelular, estimulando o desenvolvimento 
de um novo tecido.  
 
Para tanto, a tecnologia de fabricação por manufatura aditiva, baseada na sobreposição de 
camadas de micro-fibras e nano-filamentos oferece uma tecnologia versátil, capaz de produzir 
dispositivos com alto grau de reprodutibilidade e fabricação de arcabouços 3D personalizados. 
Este ferramenta permite a obtenção de dispositivos com dimensões previamente determinadas, 
garantindo a estrutura tridimensional arquitetada e suas respectivas interconexões, em um 
produto direcionado para aplicações clínicas específicas.  
 
Polímeros sintéticos biorreabsorvíveis são amplamente utilizados como dispositivos 
ortopédicos e possuem um alto potencial para aplicação nesta área, devido à sua inerente 
propriedade de sofrerem hidrólise e de seus produtos serem metabolizados e eliminados do 
organismo, além de biocompatíveis. A vantagem do terpolímero poli(L-co-D,L ácido lático-co-
trimetileno carbonato), PLDLA-co-TMC, é aliar as boas propriedades mecânicas do poli(L-co-
D,L ácido lático) com maior flexibilidade e deformação na ruptura conferida pelo TMC, bem 
como o ajuste do tempo de degradação para aplicação como prótese de menisco.  
 
Neste trabalho, o PLDLA-co-TMC é investigado em conjunto com o desenvolvimento de 
diferentes técnicas de fabricação para a obtenção de dispositivos biorreabsorvíveis, porosos e que 
possuam suporte estrutural mecânico para aplicação na engenharia tecidual. 
 
Concomitantemente, a determinação das condições ideais para a expansão ex vivo2 de 
células é uma condição essencial para o futuro da engenharia tecidual.  Somado a isso, é preciso 
selecionar o tipo celular requerido, determinar o momento em que os sinais dados às células 
devem ser fornecidos e avaliar o desempenho do tecido resultante. O que se busca é justamente 
entender quais as condições necessárias para desenvolver a capacidade de proliferação, 
diferenciação e síntese destas células. Por conseguinte, a pesquisa de diferentes materiais para 
                                                
2 Na ciência, o termo “ex vivo” refere-se a experimentação realizada em organismos ou células de um tecido vivo, 
porém em ambiente externo, sob condições controladas artificialmente, com o mínimo de alteração das condições 
naturais. Dentro do contexto da engenharia tecidual, seu objetivo está em construir órgãos e tecidos funcionais em 
laboratório, para posterior transplante.  
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serem utilizados na produção de arcabouços, substrato para expansão e cultura de células, é de 
grande relevância, e as tendências dos estudos atuais nos levam a concluir que os polímeros  
biocompatíveis representam uma alternativa promissora para a regeneração de tecidos. 
 
Para o presente trabalho, foram selecionadas células-tronco mesenquimais, pois são 
biossinteticamente ativas e apresentam potencial multipotente, podendo ser obtidas em diferentes 
tecidos adultos e expandidas em cultura, como a partir de aspirados de medula óssea de pacientes. 
Estas células têm a capacidade de se diferenciar, seletivamente, em cartilagem ou tecido ósseo e, 
portanto, são adequadas e clinicamente relevantes para a aplicação em enxertos autólogos e 
regeneração meniscal. 
 
Sendo assim, este estudo contribui para as pesquisas relacionadas ao processamento de 
novos materiais, otimizando o processo de regeneração tecidual, lesões e perdas de menisco, 
através de implantes futuros de construções celulares, obtidas a partir de arcabouços poliméricos 
biorreabsorvíveis previamente submetidos à cultura de células. 
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2 REVISÃO DA LITERATURA  
 
 
A medicina regenerativa está crescendo e aperfeiçoando-se de forma constante. No entanto, 
há muitos desafios pela frente. Estes incluem: biomateriais adequados, fonte de células e técnicas 
capazes de expandir as células de maneira confiável e cultivá-las em um ambiente tridimensional, 
propiciando a engenharia tecidual.   
 
Ao longo deste capitulo será abordada um pequena revisão bibliográfica sobre os temas 
relacionados ao desenvolvimento da engenharia tecidual, arcabouços poliméricos, manufatura 
aditiva, células-tronco e regeneração de menisco. 
 
 
2.1 Polímeros Biorreabsorvíveis 
 
 
A utilização de polímeros biorreabsorvíveis como dispositivos temporários já é uma 
constante nos procedimentos médicos. As vantagens do uso desses implantes são indiscutíveis, 
pois os mesmos degradam no tecido vivo, via hidrólise, formando como subprodutos dessa 
degradação metabólitos comuns ao organismo os quais são metabolizados e excretados na forma 
de CO2 e H2O (ESPOSITO, 2010).  
 
A degradação in vivo ocorre de forma controlada, por meio das composições dos 
monômeros que compõem a cadeia polimérica, enquanto o material implantado substitui uma 
função particular por um período pré-determinado (DUEK et al., 1999; ZHAO et al., 2003).   
 
Nas últimas décadas, uma larga variedade de materiais poliméricos reabsorvíveis foram 
pesquisados para uso como biomateriais, conforme disposto nos trabalhos de revisão em 
Gunatillake e Adhikari (2003), Barbanti et al. (2005), Gloria et al. (2010), Pillai e Sharma (2010) 
e Vert (2011), entre outros. Dentre as principais qualidades dos polímeros sintéticos estão suas 
propriedades mecânicas e bioquímicas, biocompatibilidade e características de degradação que 
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podem ser facilmente alteradas em comparação a polímeros naturais. Estes, podem ser 
sintetizados conforme a necessidade, e fabricados em uniformidade e maior pureza 
(RAGHUNATH et al., 2005).  
 
Dentre os polímeros mais estudados para aplicações médicas destacam-se os poli(α-hidróxi 
ácidos), dentre eles, o poli(ácido lático) e seus copolímeros (DUEK et al., 1999; BARBANTI et 
al., 2005).  
 
 
2.2 Poli(L-co-DL, ácido lático-co-trimetileno carbonato) – PLDLA-co-TMC 
 
 
Como as interações entre o implante biorreabsorvível e o tecido devem ser as melhores 
possíveis, torna-se extremamente importante a obtenção de biomateriais com propriedades que 
proporcionem adequada biocompatibilidade, além de atenderem as necessidades específicas de 
cada aplicação. Entretanto, a dificuldade de se encontrar polímeros puros que atendam todas as 
necessidades requeridas para uma determinada aplicação levou os pesquisadores a buscar por 
alternativas, como por exemplo, a síntese de copolímeros e blendas (ESPOSITO, 2010). 
 
O poli (ácido lático) existe em duas formas químicas específicas: poli(L-ácido lático) e 
poli(D-L ácido lático), possíveis de serem combinados para formar um copolímero com 
propriedades diferentes daquelas exibidas por cada um desses homopolímeros isolados (MOTTA 
e DUEK, 2007).  
 
O poli(L-co-D,L ácido lático), PLDLA, é um copolímero formado por dois tipos de 
enantiômeros do ácido lático em sua cadeia, sendo eles: o L-ácido lático, que tem como 
característica conferir boas propriedades mecânicas ao material, com altos valores de módulo 
elástico, e o D,L-ácido lático, que diminui a cristalinidade que o L-ácido lático sozinho conferiria 
ao material. Dessa forma o PLDLA apresenta-se amorfo, portanto mais susceptível à degradação 
hidrolítica do que o homopolímero PLLA, cujo tempo de degradação é muito longo, podendo 
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ainda ser verificado fragmentos do polímero até 5 anos pós-implante (WALTON e COTTON, 
2007).  
 
A vantagem do copolímero PLDLA é, portanto, aliar as particularidades mecânicas do poli 
(ácido lático) sem o elevado tempo de degradação requerido por esse homopolímero, decorrente 
de sua alta cristalinidade (MOTTA e DUEK, 2007). Concomitantemente, o PLDLA tem sido 
bastante estudado, apresentando características favoráveis à adesão e à proliferação de células 
(ESPOSITO et al., 2008; MESSIAS et al., 2008; ESPOSITO et al., 2009; MESSIAS et al., 2013) 
e na regeneração tecidual (MOTTA, 2002; BARAÚNA et al., 2007; MALVEZZI et al., 2008; 
DUARTE, 2009; CIAMBELLI et al., 2013), o que o torna apropriado para aplicações na 
engenharia tecidual.  
 
Contudo, embora o PLDLA apresente boas propriedades mecânicas e tempo de degradação 
em torno de 6 a 12 meses, compatível com o requerido para algumas aplicações biológicas, o 
copolímero apresenta elevada rigidez e baixo alongamento (IKA VALKO et al., 2007).  
 
A adição de segmentos com características elastoméricas ao longo da cadeia polimérica tem 
sido usada há alguns anos para melhorar a flexibilidade de alguns polímeros, e o PLDLA faz 
parte desta classe de materiais. Diante disso, a adição de segmentos de trimetileno carbonato 
(TMC) ao longo da cadeia polimérica confere maior maleabilidade ao material, constituindo o 
terpolímero poli(L-co-D,L ácido lático-co-trimetileno carbonato) (MESSIAS, 2011), denotado 
PLDLA-co-TMC. 
 
O TMC é um policarbonato alifático elastomérico e sua eficiência como material de 
implante biomédico já foi previamente demonstrada (PÊGO et al., 2003a; YANG et al., 2010; 
LEEUWEN et al., 2012a; LEEUWEN et al., 2012b). Por meio de diferentes razões entre os 
monômeros, pode-se controlar a taxa da degradação do polímero como também suas 
propriedades físicas (PÊGO, 2002). Além disso, como o TMC apresenta valores baixos de 
propriedades mecânicas, sua utilização é voltada para obtenção de blendas e copolímeros, nos 
quais os materiais poliméricos apresentam como característica elevados valores de módulo de 
elasticidade. Assim, com a combinação dos monômeros é possível obter um produto com boas 
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propriedades mecânicas e tempo de degradação adequado para diversas aplicações biomédicas 
(MOTTA et al., 2011). 
 
O comportamento biológico de polímeros sintéticos tem sido objeto de estudo de diferentes 
trabalhos in vitro e in vivo (TIENEN et al., 2009; YANG et al., 2010; PARK et al., 2011; 
KORPELA et al., 2013; MOGOŞANU e GRUMEZESCU, 2014). Estudos realizados pelo grupo 
de Biomateriais da PUC-SP com o material PLDLA-co-TMC, sintetizado no laboratório, 
apresentaram resultados promissores devido à sua alta flexibilidade e biocompatibilidade 
(MESSIAS, 2011; FEDRIZZI, 2012; MELO et al., 2012; DUEK et al., 2013; DUEK et al., 
2014).  
 
 
2.3 Engenharia Tecidual 
 
 
Na medicina moderna, os termos "medicina regenerativa" e "engenharia tecidual" 
tornaram-se palavras-chave, sintetizando a nossa capacidade de promover e criar tecidos 
funcionais in vitro, que permitirá reparar e substituir tecidos danificados ou degenerados in vivo 
(CSAKI et al. 2008). 
 
A perda de tecidos ou a falência de órgãos, resultante de uma lesão ou doença, é um 
problema de saúde importante, uma vez que o transplante de tecidos ou órgãos nestes pacientes é 
severamente limitado pela escassez de doadores, além do risco de rejeição e transferência de 
doenças. Neste contexto, a engenharia tecidual aparece como uma alternativa promissora para 
contornar as limitações das terapias existentes para o tratamento de órgãos/tecidos perdidos ou 
com falha de desempenho fisiológico (CHAPEKAR, 2000; MURPHY e ATALA, 2013).  
 
Por definição, a engenharia tecidual é uma ciência multidisciplinar que combina o 
conhecimento de campos distintos, da biologia à engenharia, para obtenção de materiais 
inovadores, híbridos, para uso na medicina (FISHER e MAUCK, 2013).  
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Contudo, para cumprirem tal propósito, os materiais devem estar em conformidade com um 
grande número de requisitos. Além das exigências óbvias de biocompatibilidade e 
biorreabsorção, estes devem deter outras propriedades, tais como (ZHANG et al., 1999; 
CHAPEKAR, 2000; HUTMACHER, 2000; MIDDLETON e TIPTON, 2000; BATCHELOR e 
CHANDRASEKARAN, 2004; GOMES, 2004): 
• Propriedades mecânicas apropriadas, aptas a fornecer o ambiente de resistência e rigidez 
válido para o neotecido; 
•  Taxa de degradação adequada, que assegure que a estrutura do arcabouço seja mantida 
até que o neotecido tenha sido cultivado e assuma o suporte sintético;  
• Porosidade e permeabilidade adequadas, a fim de permitir a difusão de nutrientes, a 
infiltração de células e o crescimento tecidual no interior do suporte; 
• Superfície química apropriada, para a adesão e proliferação de células, bem como 
diferenciação celular; 
•  Ser passível de esterilização, por exemplo: por altas temperaturas, óxido de etileno ou 
radiação gama, sem alterar suas características e propriedades intrínsecas; e  
•  Ser clinicamente compatível com as boas práticas de fabricação (POLAK e 
MANTALARIS, 2008). 
 
Assim, o suporte poroso tridimensional (3D) atua como um arcabouço temporário, servindo 
como um substrato adesivo para as células implantadas que, simultaneamente, suporta a 
formação de novos tecidos/órgãos. As células transplantadas aderem ao arcabouço, proliferam e 
secretam matriz extracelular, estimulando a formação de um novo tecido. Durante este processo, 
o arcabouço gradualmente degrada e termina, sendo, eliminado do organismo, através das vias de 
excreção (HUTMACHER, 2000; KELLOMAKI e TORMALA, 2004; BARBANTI et al., 2005). 
 
Na literatura internacional, estes estruturas tridimensionais são denominadas “scaffolds”. 
Diversos grupos de pesquisa brasileiros referem-se a elas como suportes porosos, arcabouços e 
matrizes 3D. Contudo, é importante salientar que, no português, não existe consenso em relação à 
terminologia a ser utilizada. Nesta tese, conforme referenciado na nota de rodapé no capítulo  
Indrodução, será empregado o termo arcabouço.  
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Sabe-se que a porosidade nos substratos poliméricos é considerada morfologia preferencial 
para aplicações na engenharia tecidual. Segundo Mikos e Temenoff (2000) a taxa de penetração e 
crescimento celular em suportes porosos de polímeros biorreabsorvíveis está diretamente 
relacionada com o tamanho dos poros no arcabouço. No entanto, o tamanho, a distribuição do 
tamanho e as interconexões entre os poros variam em função do tamanho das células invasoras e 
das propriedades mecânicas requeridas do implante (SARAZIN et al., 2004; DECLERCQ et al., 
2005; CHENG et al., 2005; ARAI et al., 2008). 
 
Em geral, poros com pequenos diâmetros são preferíveis para alcançar um aumento de 
superfície por volume, desde que o tamanho do poro seja maior do que o diâmetro da célula em 
suspensão (normalmente de 10 µm). A literatura descreve que para o crescimento de fibroblastos 
e hepatócitos são necessários tamanhos de poros próximos a 20 µm (CIMA et al., 1991), poros 
entre 50-150 µm são indicados para a regeneração da pele (WILKINS et al., 1994) e poros entre 
100-150 µm foram inicialmente descrito para regeneração óssea (PULEO et al., 1991; 
THOMSON et al., 1995). Contudo, são também encontrados relatos, por vários investigadores, 
de que poros no intervalo de 200 a 500 µm conduzem bons resultados em cultura de células 
ósseas e guiam o crescimento tecidual ósseo in vivo (LU e MIKOS, 1996; KIM et al., 1998; 
WHANG et al., 1999; ZHANG e MA, 1999; ZHANG et al., 2002; LIU e MA, 2004). 
 
Para utilização na regeneração fibrocatilaginosa de menisco, o estudo de arcabouços com 
macroporos, entre 250 - 500µm de diâmetro, demonstraram propriedades superiores à respeito da 
formação de tecido e da manutenção das propriedades mecânicas (KLOMPMAKER et al., 1993; 
TIENEN et al., 2003; MAHMOOD et al., 2005) em comparação com poros menores, entre 50 - 
300 µm, no cultivo de fibrocondrócitos (KLOMPMAKER et al., 1993; TIENEN et al., 2002).    
 
Independentemente do valor dimensional do poro, a técnica de processamento utilizada 
para a fabricação deve permitir a obtenção de geometrias tridimensionais complexas e de 
estrutura porosa adequada, bem como propriedades mecânicas correspondentes ao tecido, sem 
afetar a biocompatibilidade do material (GOMES, 2004; HOLLISTER, 2005).  
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Dentro deste contexto, arcabouços têm sido preparados por diversas técnicas e representam 
um importante enfoque em desenvolvimento (GARG e GOYAL, 2014). Entre elas podemos 
destacar: fiber bonding, evaporação do solvente e lixiviação, inversão de fase, injeção de gás, 
freeze-dried, moldagem por calor, polimerização in-situ, eletrofiação, entre outras (GOMES et 
al., 2002a; BARBANTI et al., 2005; COSTA, 2014). Algumas destas metodologias incluem a 
evaporação de solvente, outras tecnologias são baseadas em vias convencionais de fusão como 
base de processamento, tais como a extrusão e moldagem por compressão (combinado com 
partículas de lixiviação) (GOMES et al., 2002b). No entanto, o uso destas técnicas pode deixar 
resíduo (porogênico e/ou solvente), a distribuição dos poros é heterogênea e não há como garantir 
ou controlar a interconexão dos mesmos (SARAZIN et al., 2004; SEITZ et al., 2005).  
 
Portanto, a primeira etapa da engenharia tecidual, e uma das mais importantes, é a 
concepção e o processamento de um arcabouço (PARK et al., 2011). Os métodos de fabricação 
de tais suportes, de forma reprodutível, são cruciais para o seu sucesso, e devem permitir o scale-
up da tecnologia de engenharia tecidual desenvolvida (LANGER e VACANTI, 1993).  
 
 
2.4 Manufatura aditiva 
 
Ao longo das últimas duas décadas, a impressão tridimensional gerou mais de 20 sistemas 
de prototipagem rápida comercializados como alternativas avançadas para as técnicas de 
fabricação convencionais (PELTOLA et al., 2008).  
 
A prototipagem rápida oferece um meio rápido e econômico para obtenção de modelos 
físicos, reduzindo, desta forma, o ciclo global de desenvolvimento de produtos. A prototipagem 
rápida também assegura a repetitividade e precisão dimensional do produto obtido (CAMPOS, 
2014). A definição acadêmica de prototipagem rápida é caracterizada pela construção de um 
objeto através de processos aditivos. 
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Com o avanço da tecnologia, a ASTM padronizou a nomenclatura e estabeleceu o termo 
Manufatura Aditiva3 que define o processo no qual os dados digitais do modelo 3D são utilizados 
para construir um objeto em camadas, usualmente através da deposição de um material em 
camadas sucessivas, ao contrário de metodologias de fabricação de subtração (ASTM F2792-
12a). 
 
O termo "Impressão 3D", também conhecido como prototipagem rápida, é na verdade uma 
tecnologia de manufatura aditiva. No entanto, este último termo é mais preciso na medida em que 
descreve uma técnica de produção industrial, que é claramente distinta dos métodos 
convencionais de remoção de material, uma vez que a manufatura aditiva acumula e uni 
componentes camada por camada, permitindo a utilização de uma gama de diferentes materiais 
como metais, plásticos e compósitos (GIBSON, 2010).  
 
Para engenharia biomédica, a manufatura aditiva permite a obtenção de arcabouços em 
vários designs, juntamente com a capacidade de atender às necessidades específicas do paciente 
(HUTMACHER et al., 2004), além de ser um campo em expansão nas industrias (LANTADA e 
MORGADO, 2012). As peças têm dimensões previamente determinadas, garantindo a estrutura 
tridimensional arquitetada e suas respectivas interconexões. O desenvolvimento de arcabouços e 
a substituição de partes ósseas têm-se mostrado uma das aplicações mais bem sucedidas dessa 
técnica (WILLIAMS et al., 2005). 
 
Uma das técnicas de manufatura aditiva mais comumente utilizadas é a estereolitografia, 
que é capaz de produzir estruturas em alta resolução (MELCHELS et al., 2010). No entanto, a 
estereolitografia utiliza resinas fotopolimerizáveis como materiais de impressão. Estas resinas 
normalmente não têm a aprovação dos órgãos regulatórios, como o FDA (Food and Drugs 
Administration) e a ANVISA (Agência Nacional de Vigilância Sanitária), o que dificulta a 
possibilidade de comercialização clínica (KORPELA et al., 2013). 
 
                                                
3 Additive manufacturing. Na língua portuguesa, seus sinônimos incluem: fabricação aditiva, processos aditivos, 
técnicas aditivas, manufatura por adição de camadas, manufatura de camadas e fabricação de forma livre.  
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Devido a esta questão regulatória, técnicas de manufatura aditiva consideradas “solid 
freeform fabrication technology” que utilizam polímeros biodegradáveis conhecidos, já 
aprovados pelo FDA, possuem vantagem na engenharia biomédica (SEOL et al., 2012). Diversas 
metodologias de processamento foram originalmente desenvolvidas e otimizadas. Estas técnicas 
incluem métodos de sinterização a laser, que utilizam um laser para fundir o material em pó e 
então, formar uma estrutura (WILLIAMS et al., 2005; PELTORA et al., 2008). No entanto, estes 
sistemas são, muitas vezes, grandes, caros e demandam altas quantidades de material, sendo 
ainda necessário encontrar soluções mais simples e convenientes (KORPELA et al., 2013). 
 
Entre todas as técnicas de manufatura aditiva utilizadas para produção de dispositivos 
médicos, a impressão 3D pela técnica de modelagem por fusão e deposição (FDM) (LANDERS 
et al., 2000; LANDERS e MULHAUPT, 2000; HUTMACHER et al., 2001; LANDERS et al., 
2002; ZEIN et al., 2002), também conhecida academicamente como deposição de fibras 
tridimensional (deposição de fibras 3D) (WOODFIELD et al., 2004; GLORIA et al., 2009), têm 
sido desenvolvida e utilizada para fins na engenharia tecidual.  
 
Distante da aplicação biomédica, a tecnologia FDM foi criada em 1988 por Scott e Lisa 
Crump, os fundadores da Stratasys®. Crump criou a tecnologia com o objetivo de construir para a 
sua filha um sapo de brinquedo, usando uma pistola de cola e uma mistura de polietileno e cera 
de vela. Em 1989, Crump patenteou a tecnologia FDM, que constrói objetos camada por camada, 
e fundou a Stratasys – for a 3D world™. Dentro da Stratasys® ele criou o software de 
processamento que converte arquivos de Linguagem Padrão de Triangulação (STL4), utilizados 
em estereolitografia,  em outro formato para fatiar as seções do modelo 3D e determina como as 
camadas serão impressas (ARAFAT et al., 2014). 
 
Este processo permite a produção de arcabouços de forma e tamanho específicos e 
interconectividade de 100% dos poros. Esses arcabouços possuem uma estrutura definida e 
arquitetada e podem ser construídos de forma personalizada pelas técnicas CAD (computer aided 
design) e CAM (computer aided manufacturing). Por conseguinte, apenas materiais viscosos, tais 
como polímeros fundidos, podem ser processados. Além disso, o material deve apresentar 
                                                
4 Standard Triangulation Language também conhecido por Standard Tessellation Language.  
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propriedades biomecânicas favoráveis, promovendo um ambiente que permita que as células se 
integrem, diferenciem-se e desenvolvam novos tecidos (ATALA, 2004). 
 
 Assim, a deposição 3D por modelagem de polímeros é a técnica na qual um polímero 
fundido é extrudado e, em seguida, depositado através de uma ponteira, onde se aplica força, a 
qual é capaz de se mover dentro dos eixos X e Y (MORONI et al., 2005; MORONI et al., 2006a; 
MORONI et al., 2006b; GIBSON et al., 2009). A Figura 1 contém uma representação 
esquemática dos principais sistemas de fabricação de arcabouços por FDM. 
 
 
Figura 1 - Ilustrações gráficas de impressão 3D por FDM. (A) Sistema convencional de FDM; 
(B) Sistema com ar comprimido; (C) Sistema de extrusão com rosca (SES) (GIBSON et al., 
2009). 
 
 
No primeiro sistema descrito e comercializado (Figura 1A), o conjunto da cabeça 
liquificadora (liquefier head) aquece diretamente o filamento do material até um estado 
semilíquido, a fim de permitir a extrusão do mesmo sobre a plataforma. O filamento é alimentado 
no dispositivo por dois rolamentos. Ao final de cada camada, a plataforma é abaixada e a camada 
seguinte é depositada (GIBSON et al., 2009). Nos sistemas “b” e “c”, o ar comprimido e a rosca 
exercem a força compactadora que empurram o material para a deposição sobre a plataforma, em 
função, o material não precisa do formato de um filamento e pode ser inserido no interior da 
can initiate vascularisation and bone formantion in ortho-
topic environments (Ferdorovic et al., 2011). The application
of extrusion based scaffolds has also being extended in the
field of cancer research (Hutmacher, 2010).
Despite the credibility of extrusion based systems, they have
some limitations. As an example, the pore openings for the
scaffolds are not consistent in all three dimensions. The
seeding efficiency of the extrusion based scaffolds is limited.
To improve the cell seeding efficiency of the extrusion based
scaffolds combinational approaches have been taken, which
will be discussed in the following paragraph. Besides these
limitations, in-general the extrusion based scaffolds have a
smooth surface which is not suitable for initial cell
attachment. To overcome this, surface roughness was
induced with the aid of a piezoelectric vibration system
(Kim and Son, 2009). In this process well-aligned wavy
shaped surface roughness was formed along the direction of
the plotting with a vibration depth and period of 0.9 and
50mm, respectively. The surface-modified 3D extrusion based
scaffold exhibited enhanced mechanical property and
improved initial cell attachment and proliferation compared
to conventional extrusion based scaffolds.
5. Modification of scaffolds
5.1 Through combinational approach
Though the application of AM technologies is notably
successful in overcoming the hurdle of desired complex
scaffold architecture, only a small number have reached the
clinical arena. Therefore, there is enough room to develop
“smart scaffolds” from a design and manufacturing point of
view. In this aspect combining different scaffold fabrication
techniques are gaining much interest (Woodfield et al., 2009).
As we know extrusion based AM scaffolds have a poor cell
seeding efficiency due to limitation in pore
resolution. To overcome this problem a hybrid scaffold
structure combining an extrusion based technology with
electrospinning has been proposed (Kim et al., 2008; Yoon
et al., 2009). The resulting hybrid structure consisting ofmacro
sized strands andmicro sized filaments givemechanical support
and enhance the cell entrapment efficiency. Though these
hybrid scaffolds are very promising, more efforts are needed in
the insulation of the additive manufacturing robot from the
electrospinning high voltage collector (Moroni et al., 2008).
Hence, hybrid scaffolds developed in our lab by combining
conventional freeze drying technology with extrusion based
scaffolds fabrication technology can be considered as a simple
and effective alternative manufacturing approach (Figure 8)
Figure 6 Graphical illustrations of (a) the conventional FDM system (b) compressed air extrusion system (c) SES
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câmara em pellet5 ou fragmentos (Figura 1B), ou adicionado continuamente pelo funil (Figura 
1C). O significado dos principais parâmetros de processo é enfatizado na Tabela 1. 
 
Tabela 1: Principais parâmetros na FDM e sua respectiva influência (GIBSON et al., 2009, com 
alterações).  
Parâmetros Significado  
Velocidade de 
distribuição/deposição 
(mm/s) 
A velocidade de distribuição determina a taxa na qual o braço robotizado 
move a cabeça com a ponta. Em geral, este parâmetro afeta a quantidade 
de material depositado e a largura do filamento. Como resultado, a 
porosidade da peça também é afetada. 
Temperatura de fusão 
(Tm)  
A temperatura na câmara é utilizada para fundir/amolecer o material a 
um estado semilíquido. Isto afeta o fluxo do material no interior da 
ponta.  
Temperatura da 
Plataforma  
A temperatura, na qual a plataforma é controlada, é usada para reduzir a 
distorção e deformação durante o processo, resfriando o material recém 
depositado.   
Espessura da camada 
(mm)  
Distância entre cada camada consecutiva. A espessura da camada 
influência a ligação entre cada camada e o tempo de construção.  
Ponteira e tamanho do  
filamento (mm) 
O diâmetro da ponteira afeta diretamente a quantidade de material 
extrudado e consequentemente o diâmetro da fibra que será depositada.  
Distância entre as 
fibras do 
estrato/largura (mm)  
Distância entre dois vetores paralelos. Se a largura aumenta, o arcabouço 
se torna mais poroso. Se a distância é muito estreita, o arcabouço se 
torna sólido. A distância entre os filamentos também está relacionada 
com o tamanho do ponta e a velocidade de distribuição do motor. 
 
 
Devido às vantagens apresentadas pela FDM, um número grande de materiais 
biorreabsorvíveis têm sido utilizados no processo. Até agora, diversos polímeros naturais e 
sintéticos têm sido investigados para serem utilizados como materiais, mas apenas um número 
pequeno está sendo aplicado clinicamente, em uma gama limitada de aplicações na engenharia 
tecidual (JUNGEBLUTH et al., 2012). 
 
Entre estes materiais incluem-se a policaprolactona (PCL) (ZEIN et al., 2002; 
HUTMACHER et al., 2001), o poli(D,L-ácido lático-co-ácido glicólico) (PDLGA) (YEN et al., 
2009), o poli(D,L-ácido lático-co-L-ácido lático) (PDLLA) (HSU et al., 2007) e o poli(L-ácido 
lático-co-ε-caprolactona) (PLC) (KORPELA et al., 2013). Além disso, vários compósitos foram 
                                                
5	  Pellet: Palavra inglesa utilizada nas indústrias para indicar uma pequena partícula de material na apresentação 
granulado, comprimido ou em pelota.	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empregados, como PCL/hidroxiapatita (HA) (HUTMACHER, 2000; PARK et al., 2011), PCL/β-
fosfato tricálcico (TEO et al., 2011), PLGA/β-TCP/HA (KIM et al., 2012), poli(L-ácido 
lático)/TCP (DRUMMER et al., 2012) e PCL/biovidros (KORPELA et al., 2013), dentre outros 
(KUMAR e KRUTH, 2010). 
 
Todos estes estudos demonstram que estes polímeros apresentam um comportamento 
biocompatível, que não é afetado sob condições de processamento controladas. Embora sejam 
necessários realizar outros testes com estes materiais, no que diz respeito à sua capacidade para 
atuar como suporte para o crescimento e diferenciação de células, estes resultados preliminares 
indicam o potencial dos materiais porosos sintéticos desenvolvidos para utilização como 
arcabouços para engenharia tecidual.  
 
Contudo, o uso de polímeros termoplásticos na FDM ainda não foi exaustivamente 
explorado. Novos materiais poderiam melhorar a utilidade da FDM, como nos casos em que a 
elasticidade ou propriedades mecânicas inferiores são requeridas (KORPELA et al., 2013), bem 
como na inclusão de moléculas bioativas, dentre as inúmeras possibilidades. Como consequência, 
a busca por novos polímeros biorreabsorvíveis e novas técnicas de processamento para a 
fabricação de arcabouços, com propriedades físicas e químicas simultaneamente otimizadas, 
ainda é uma questão importante e muito exigente para a pesquisa na engenharia tecidual.  
 
 
2.5 Células-Tronco Mesenquimais  
 
 
Uma variedade de tipos celulares têm sido utilizados para aplicação em terapia celular e na 
engenharia tecidual. Dentre elas, as células-tronco estão em destaque (FORRIOL e ESPARZA, 
2008; POLAK e MANTALARIS, 2008; FERNÁNDEZ VALLONE et al., 2013; MURPHY e 
ATALA, 2013).  
 
O termo “células-tronco” é utilizado para designar uma célula indiferenciada, que possue a 
capacidade de auto-renovação e de diferenciação, ou seja pode se dividir por meio de mitose para 
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produzir mais células-tronco, bem como de se diferenciar em células maduras e especializadas 
(ISSCR, 2014). 
  
As células-tronco não são apenas encontradas no embrião, mas também no feto e no 
indivíduo adulto. A aquisição de células-tronco de indivíduos adultos para a engenharia tecidual 
tem a vantagem de evitar as possíveis respostas imunológicas relacionadas com transplante 
alógeno. Além disso, o uso de células-tronco embrionárias possui considerações éticas que são 
redundantes em adultos ou células-tronco fetais (CSAKI et al., 2008), além de controvérsias, 
ainda existentes, sobre seu exato mecanismo de diferenciação celular e provável potencial 
tumorogênico (SALEM e THIEMERMANN, 2010). 
 
As primeiras células-tronco identificadas pertencem à linhagem hematopoiética e foram 
isoladas a partir da medula óssea (CSAKI et al., 2008). Nos anos sessenta, Friedenstein et al. 
(1966) descreveram a presença não apenas das células-tronco hematopoiéticas, mas também de 
células-tronco mesenquimais na medula óssea, capazes de osteogênese in vitro (FRIEDENSTEIN 
et al. 1987). 
 
Hoje, as células-tronco foram descobertas em quase todos os tecidos de órgãos, incluindo 
sangue periférico, medula óssea, músculo, tecido adiposo, pâncreas, pele, sistema neuronal, 
cordão umbilical e outros (CSAKI et al., 2008).   
 
Em particular, as células-tronco mesenquimais (CTMs) são células-tronco adultas 
multipotentes, residentes em vários nichos que, sob estímulos específicos, podem ser recrutadas e 
se diferenciar em distintos tecidos mesenquimais, como ossos, tendões, cartilagem, músculos, 
tecido adiposo, tecido nervoso, sangue e vasos sanguíneos (BYDLOWSKI et al., 2009; 
HERRERO e PÉREZ-SIMÓN, 2010). Os exemplos de sinais incluem lesão, inflamação e 
necrose, dentre outros, que podem desencadear a ativação e a reconstituição de tecidos 
específicos (PALERMO et al., 2005), e compreendem a habilidade das células de migrar e 
colonizar o local lesionado (BARBASH et al., 2003). 
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Estas células mesenquimais são isoladas a partir de medula óssea, cordão umbilical, tecido 
adiposo e sangue periférico (CSAKI et al., 2008). Devido a essas qualidades, à sua capacidade de 
auto renovação e facilidade de obtenção, essas células têm sido utilizadas na pesquisa de técnicas 
para regeneração tecidual.  
 
A Sociedade Internacional de Terapia Celular (International Society of Cellular Therapy), 
em posição de autoridade, listou os principais fatores necessários para uma célula ser considerada 
como uma célula-tronco mesenquimal (DOMINICI et al., 2006). As CTMs são caracterizadas por 
seu potencial de adesão em monocamada em cultura e por seu potencial de diferenciação em 
condrócitos, osteócitos e adipócitos in vitro. Além disso, a sociedade listou vários marcadores 
que as células devem ou não exibir, a fim de serem classificadas como CTMs. Entre os  
marcadores que as células devem exibir incluem-se os CD105+, CD73+ e CD90+, enquanto não 
devem estar presentes os CD45- e CD34-, dentre outros marcadores característicos de células-
tronco hematopoiéticas. 
 
A medula óssea e o tecido adiposo estão entre os tecidos que conservam células-tronco na 
vida pós-natal. A medula óssea tem sido a mais estudada como fonte de células-tronco 
hematopoiéticas e mesenquimais. As CTMs da medula óssea são raras e constituem populações 
em vários estágios de diferenciação, apenas algumas das células têm capacidade progenitora 
multipotencial. Portanto, a grande dificuldade na obtenção de células da medula óssea é a 
quantidade de células utilizadas no cultivo, uma vez que essas células são encontradas no estroma 
da medula, onde constituem de 0,01% ou menos da população celular (BYDLOWSKI et al., 
2009). 
 
As CTMs da medula óssea são células primitivas originadas do folheto embrionário 
mesodérmico e que originam células do tecido conjuntivo, do sistema vascular e do músculo 
esquelético. Podem ser consideradas multipotentes porque, apesar de terem se diferenciado em 
uma linhagem celular, ainda podem originar diferentes tecidos que estejam relacionados. Assim, 
são capazes de se reproduzir e diferenciar em adipoblastos, osteoblastos, condroblastos e 
mioblastos, tanto in vitro quanto in vivo. Estudos demonstraram também sua capacidade para se 
diferenciarem em cardiomiócitos, neurônios e astrócitos (SALEM e THIEMERMANN, 2010). 
  
 
18 
As células do tecido adiposo são consideradas alternativas às da medula óssea, pela maior 
facilidade de extração e resultados semelhantes em estudos de engenharia tecidual (SCHÄFFLER 
e BÜCHLER, 2007; ZHU et al., 2008; SENSEBÉ et al., 2011). Contudo, a fonte mais bem 
caracterizada de células-tronco adultas é a medula óssea (SALEM e THIEMERMANN, 2010). 
 
Em pararelo, a relatada presença de memória epigenética do tecido de origem é transmitida 
ao longo das passagens em cultura e pode influenciar diretamente a diferenciação seletiva para a 
aplicação ou tratamento da doença, direcionando seu uso (KIM et al., 2010). Em particular, 
estudos demonstraram que, embora ambas as culturas de CTMs possam ser utilizadas na 
engenharia tecidual cartilagionosa e óssea, o potencial de diferenciação de CTMs humanas é 
maior com células provenientes da medula óssea em comparação com as originárias do tecido 
adiposo e cordão umbilical (WEXLER et al., 2003; DANISOVIC et al., 2007).    
 
 
2.5.1 Cultivo das células-tronco mesenquimais & Engenharia tecidual 
 
 
Estudos clínicos com células-tronco mensenquimais estão em andamento, contudo, restam 
muitas dúvidas sobre a habilidade de proliferação, migração e mecanismos de diferenciação 
celular. Para tanto, os estudos in vitro das CTMs são essenciais para a observação e compreensão 
de seu comportamento e oferecem uma importante ferramenta na tentativa de elucidar a biologia 
destas células. 
 
Os estudos em cultura de células normalmente compreendem, além da avaliação da adesão, 
proliferação e morfologia celular, testes de citotoxicidade, medições bioquímicas de atividade 
celular e expressão gênica. Nesses estudos, pode-se obter maior controle das condições 
experimentais, reprodutibilidade do sistema e possibilidade de isolamento de variáveis, em 
comparação com testes in vivo. As células, quando isoladas, podem formar rapidamente uma 
colônia num processo de clonagem celular, garantindo a homogeneidade da linhagem (EÇA et 
al., 2004).  
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A determinação das condições ideais para a expansão ex vivo de células é uma condição 
essencial para o futuro da engenharia tecidual (CARLSON, 2005). Para tanto, a adesão inicial das 
células ao arcabouço é um pré-requisito para o resultado bem-sucedido na engenharia tecidual, e 
representa um ponto decisivo de interações célula-matriz (MAHMOOD et al., 2004). 
 
Os critérios ideais considerados para as técnicas de semeadura em arcabouços têm sido 
descritos como: (a) rendimento elevado, ou alta percentagem de células aderidas ao dispositivo, 
para otimizar a utilização de células do doador; (b) elevada taxa cinética, para minimizar o tempo 
durante o qual as células, sensíveis ao cisalhamento, estão suspensas livremente no meio; e (c) 
ancoragem espacialmente uniforme das células no dispositivo, para proporcionar uma base 
uniforme para a regeneração do tecido (GRIFFON et al., 2011).  
 
As técnicas de semeadura foram tradicionalmente classificadas como estática (direta) e 
dinâmica (indireta) (GRIFFON et al., 2011). A semeadura direta de células consiste na injeção de 
um pequeno volume de suspensão celular na superfície ou no centro do suporte, seguido de 
incubação em placas de cultura (Figura 2A). Contudo, as limitações desta técnica frequentemente 
resultam em baixo rendimento, devido a baixa permeabilidade causada pela limitação da 
proliferação até a monocamada e distribuição heterogênea da concentração de células no local da 
injeção (TSAI et al., 2006), levando a busca por outras alternativas.  
 
As técnicas de semeadura indiretas dependem da fixação das células em suspensão em um 
ambiente dinâmico, com o intuito de permitir a sua difusão em todo o arcabouço, e têm 
demonstrado melhorar as características da construção final (MAHMOUDIFAR e DORAN, 
2006; POUNTOS et al., 2007; JUNG et al., 2009; WEINAND et al., 2009; SALEH et al., 2011). 
Vários dispositivos e estratégias têm sido utilizados para a propagação dinâmica no 
desenvolvimento da engenharia tecidual. 
 
O primeiro exemplo é a técnica do spinner flask (Figura 2B), em que os arcabouços são 
expostos às células em suspensão, por convecção do fluído em movimento turbulento (VUNJAK-
NAVIKOVIC et al., 1998; CHASTAIN et al., 2006; CHEN et al., 2006). Agitadores orbitais 
também têm sido comumente usados em diferentes tipos celulares (BROWN et al., 2000; JUKES 
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et al., 2008). Griffon et al. (2005) desenvolveram uma câmara de vácuo personalizada e 
encontraram bons resultados em relação à adesão e distribuição de condrócitos em uma malha 
polimérica de PGA e quitosana. 
 
    
Figura 2 - Técnicas de cultivo celular. (A) Cultura estática bidimensional, semeadura direta 
sobre os arcabouços; (B) Spinner flask. Cultura dinâmica por movimento rotacional, semeadura 
indireta em arcabouços (Imagem: © Chemgalss Life Sciences); (C) Bioreator. Cultura dinâmica 
3D, difusão de fluídos contínua, controle de parâmetros ambientasis e possibilidade de aplicação 
de estímulos mecânicos e elétricos (Imagem: biomedical.edu.np). 
 
 
No entanto, embora a lista de técnicas de semeadura e cultivo testadas para a engenharia 
tecidual seja grande, a técnica ideal ainda deve ser determinada. Relatos anteriores provêm 
resultados contraditórios de rendimento. Por enquanto, o spinner flask demonstrou-se mais eficaz 
do que a cultura estática em relação a proliferação celular (XIAO et al., 1999; TEIXEIRA et al., 
2014) e distribuição celular em matrizes poliméricas (WEINAND et al., 2009; GRIFFON et al., 
2011). Além disso, estudos recentes têm demonstrado sua eficiência na diferenciação de células 
mesenquimais (TEIXEIRA et al., 2014), ampliando seu campo de aplicação. 
 
Em contraste, a utilização de biorreatores (Figura 2C) pode minimizar o cisalhamento e a 
turbulência em torno de células em suspensão e garantir a uniformidade da distribuição de células 
e da produção de moléculas da matriz extracelular, enquanto ainda pode proporcionar 
estimulação mecânica, com contribuição ímpar para o avanço da engenharia tecidual 
(AUFDERHEIDE e ATHANASIOU, 2005; VUNJAK-NOVAKOVIC et al., 2005). 
 
A B C 
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Estudos recentes comprovaram que a aplicação de estímulos mecânicos, como a pressão 
hidrostática ou compressão direta demonstrou induzir mudanças positivas na expressão gênica e 
síntese de matriz extracelular em explantes meniscais e células mesenquimais (SUZUKI et al., 
2006; NATSU-UME et al., 2005; FINK et al., 2001; IMLER et al., 2004; GUNJA e 
ATHANASIOU, 2007; GUNJA et al. 2009). Sabe-se que as células respondem a forças 
mecânicas convertendo o estímulo físico em sinais bioquímicos que levam a alterações na 
expressão de genes e a uma mudança na resposta celular, processo este conhecido como 
mecanotransdução (POLAK e MANTALARIS, 2008). 
 
Em adição, a literatura recente descreve o papel crucial dos fatores de crescimento no 
desenvolvimento de células e tecidos in vitro, favorecendo a utilização de arcabouços devido à 
sua habilidade sinérgica, mediada por fatores de crescimento, que modulam a diferenciação de 
CTMs (BOSNAKOVSKI et al., 2006; LI et al., 2006; MORONI et al., 2006c; 
WOLLENWEBER et al., 2006; RAGHNATH et al., 2007; ANGELE et al., 2008). Este fato pode 
ser utilizado como estratégia para aumentar a viabilidade do cultivo celular sobre diferentes 
biomateriais, contudo, ainda não há um consenso sobre a combinação ideal dos mesmos para 
regeneração do menisco. Além do elevado custo que limitam a sua aplicação, o uso dos fatores de 
crescimento citados não promove a síntese específica de matriz fibrocartilaginosa (PANGBORN 
e ATHANASIOU, 2005; STEWART et al., 2007). 
 
Em paralelo, a concentração de soro fetal bovino (SFB) afeta a proliferação das CTMs por 
conter diversas citocinas e fatores de crescimento, como o fator de crescimento derivado de 
plaquetas e fator de crescimento epidermal (TOH et al., 2007; TAPP et al., 2009). Diante disso, 
para evitar sua influência na diferenciação celular, alguns autores utilizam meios condrogênicos 
sem soro fetal, com adição de TGF-β e BMPs, ou a combinação destes, para estimular a 
diferenciação de células-tronco (WANG et al., 2005; DEGISTIRICI et al., 2008; JUNG et al., 
2009; GONG et al., 2010).    
 
Conclui-se que sistemas fisicamente interativos são reconhecidos como necessários para 
investigação biomecânica da regulação e da especialização das células sob condições controladas 
fisiologicamente relevantes, bem como para o desenvolvimento de construções celulares 
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adequadas (células+arcabouço) para engenharia tecidual (INGHAM e FISHER, 2003; MARTIN 
et al., 2004; DEPPRICH et al., 2008, ELDER e ATHANASIOU, 2009).  
 
Mas, pouco ainda é conhecido sobre a sequência de eventos bioquímicos e biomecânicos 
ligados ao comportamento celular e de que forma essas interações atuam no estabelecimento da 
regeneração ou de doenças. Os padrões cíclicos de estímulos não estão padronizados e o tipo 
celular ideal para este propósito ainda não foi identificado. Células autólogas, alógenas e células-
tronco mensenquimais representam possíveis fontes celulares (MULLER-RATH et al., 2004; 
HOBEN e ATHANASIOU, 2006; FAN et al., 2006; HADDAD et. al, 2013a). Portanto, um dos 
maiores desafios atuais para engenharia tecidual está em compreender os estímulos adequados 
para promover a proliferação e diferenciação celular.  
 
 
2.6 Regeneração do Menisco 
 
 
Os meniscos das articulações dos joelhos são estruturas semilunares, constituídas de tecido 
fibrocartilaginoso, situadas na superfície anterior da tíbia (ZUKOR et al., 1990). Sabe-se que a 
porção interna avascular e sem inervação, também referida como zona branca é desprovida de 
regeneração espontânea (AUFDERHEIDE e ATHANASIOU, 2004). 
 
Atualmente, o menisco é reconhecido como um componente integral da articulação do 
joelho e a sua presença é vital para o bom desempenho do mesmo e sensibilidade das articulações 
(RONGEN et al., 2014). Ele é responsável pela distribuição da força sobre a área da tíbia, 
absorção de choques durante o carregamento dinâmico, estabilização articular e lubrificação da 
junta, cujas atribuições são garantidas por uma organização específica das células da matriz 
extracelular desse tecido, que propiciam sua deformação viscoelástica (MESSNER e GAO, 1998; 
TIENEN et al., 2006; FOX et al., 2012).  
 
Durante cada dia de atividade, o menisco humano é exposto a pressão de 7-10 MPa com 
uma frequência normal observada entre 0 a 1.1 Hz (WALTERS  et al., 1988). De acordo com 
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FOX et al. (2012), no mínimo 50% da carga total imposta na junta do joelho na extensão e 85% 
durante a flexão são sustentadas pelos meniscos (WALKER e ERKMAN, 1975). Essas funções, 
somatizadas, são essenciais para a proteção da articulação e prevenção de lesões (BRACHT et 
al., 2007).  
 
Contudo, o crescimento da prática de atividades físicas, tendo em vista a busca atual pela 
saúde e pela estética, produziu um aumento no número das lesões traumáticas graves. De acordo 
com o Center for Disease Control (CDC), um em cada três adultos nos EUA são afetados por 
artrite ou sintomas articulares crônicos (HELMICK et al., 2008). Embora, toda a osteoartrite e 
osteoartrose não seja exclusivamente causada por problemas no menisco, o joelho, por sua 
condição de articulação altamente solicitada e exposta a traumas, é frequentemente lesionado.  
 
As lesões do menisco podem ocorrer quando o joelho em posição flexionada ou 
parcialmente flexionada é submetido a uma força rotacional de grande magnitude, fazendo com 
que o menisco seja comprimido entre o fêmur e a tíbia, levando à lesão. As rupturas são mais 
frequentes em pacientes jovens e relacionadas a episódios traumáticos; porém, em pacientes com 
idade mais avançada, as lesões podem ocorrer em pequenos movimentos torcionais durante a 
realização de atividades diárias (FONTENELLE et al., 2008). 
 
A cirurgia para retirada do menisco (meniscectomia) é indicada quando há lesão traumática 
extensa e/ou degenerativa de caráter debilitante, casos em que o tratamento conservador (uso de 
antiinflamatórios, cinesioterapia, eletroterapia e punção) não apresentou bons resultados 
(SOLOMON et al., 2001). 
 
Entretanto, já é de amplo conhecimento na literatura e no ambiente cirúrgico que a remoção 
do menisco lesado altera a biomecânica normal do joelho e predispõe o paciente a ter osteoartrose 
(HADDAD et. al, 2013a; HADDAD et. al, 2013b). Diante disso, a substituição do menisco por 
um implante ou enxerto meniscal tem como objetivo evitar o desenvolvimento das alterações 
degenerativas da cartilagem articular (CURY et al., 2002; VILELA et al., 2010), uma vez que a 
presença do menisco anula as incongruências geométricas da anatomia óssea do joelho.  
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Em adição, a capacidade regenerativa da cartilagem articular é limitada devido ao seu baixo 
suprimento vascular (HUNZIKER, 2002). Todavia, a gravidade da degeneração é altamente 
variável entre os casos, incluindo os procedimentos de meniscectomia.  
 
Estudos recentes demonstraram o potencial do pré-cultivo de células na regeneração do 
tecido fibrocartilaginoso do menisco, com objetivo de evitar essas alterações degenerativas a 
longo prazo (PERETTI et al., 2004; KANG et al., 2006; MARTINEK et al., 2006; WEINAND et 
al., 2006a; WEINAND et al., 2006b; WILLIAMS, 2006; ANGELE et al., 2008; KON et al., 
2008; WEINAND et al., 2009; MANDAL et al., 2011; PEREIRA et al., 2011; ESPOSITO et al., 
2013), contudo poucos trabalhos avaliam de fato o desempenho in vivo do implante e sua 
respectiva influência na cartilagem articular, limitando-se apenas a avaliação histopatológica do 
menisco.   
 
Independentemente, estes trabalhos demonstraram que uma das características para 
aplicação em prótese de menisco é presença de poros interconectados para direcionar a invasão 
celular e vascular no interior do suporte e propiciar a formação/crescimento tecidual, atuando 
como arcabouço físico e substrato adesivo no crescimento celular, permitindo que o neotecido 
adquira o formato desejado, enquanto o polímero vai sendo degradado (DE GROOT et al., 1996; 
KLOMPMAKER et al., 1996; ARNOCZKY, 1999; TIENEN et al., 2002; WOODFIELD et al., 
2002; DENG et al., 2003; PEZZIN et al., 2003; WOODFIELD et al., 2004; MALDA et al., 
2005; MAHMOOD et al., 2005; WOODFIELD et al., 2005).  
 
Contudo, a geração de um menisco funcional requer várias considerações importantes e 
permanece um grande desafio. Inicialmente, a caracterização do menisco biológico é essencial 
para o estabelecimento de parâmetros. Na sequência, a escolha criteriosa do tipo celular, do 
material polimérico e dos estímulos exógenos devem ser realizadas. A implantação in vivo pode 
ser realizada subsequentemente a cultura em biorreator. Utilizando essas ferramentas, a 
engenharia tecidual tem como objetivo regenerar ou substituir o menisco.  
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Figura 3 - Abordagem clássica da engenharia tecidual meniscal, baseada em arcabouços 
(MAKRIS et al. 2011, com alterações). 
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3 OBJETIVO 
 
 
 O objetivo deste trabalho foi desenvolver e caracterizar suportes tridimensionais porosos de 
poli(L-co-D,L ácido lático-co-trimetileno carbonato), PLDLA-co-TMC, sintetizados nas 
proporções (70:30) e (50:50), obtidos por manufatura aditiva, pela técnica de deposição de fibras 
3D, para aplicação como arcabouço na engenharia tecidual. 
 
Adicionalmente, avaliou-se a histocompatibilidade da associação de células-tronco 
mesenquimais e arcabouços de PLDLA-co-TMC, na proporção 70:30, na regeneração do 
menisco, verificando o potencial do cultivo na diferenciação celular e regeneração tecidual in 
vivo, sem o uso de fatores de crescimento.   
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4 METODOLOGIA EXPERIMENTAL 
 
 
 Neste capitulo, será abordada a metodologia empregada ao longo do desenvolvimento desta 
tese (Figuras 4 e 5), que envolve a obtenção e caracterização de arcabouços de PLDLA-co-TMC, 
nas proporções 70:30 e 50:50, obtidos por manufatura aditiva, pela técnica de deposição de fibras 
3D e avaliação do desempenho in vivo de arcabouço de PLDLA-co-TMC, na proporção 70:30, 
obtido pelo método de evaporação de solvente e lixiviação, no menisco de coelhos.   
 
Figura 4 - Esquema representativo das análises realizadas com os arcabouços de PLDLA-co-
TMC obtidos por manufatura aditiva, pela técnica de deposição de fibras 3D (Imagem 
Envisiontec). 
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Uma vez construídos, os arcabouços obtidos pela técnica de deposição de fibras 3D6, foram 
caracterizados quanto às propriedades morfológicas, térmicas e mecânicas, utilizando as técnicas 
de microscopia eletrônica de varredura (MEV), calorimetria exploratória diferencial (DSC), 
análise termogravimétrica (TGA) e ensaio mecânico pelo módulo compressão, de acordo com as 
metodologias descritas a seguir. A massa molecular do polímero foi determinada por 
cromatografia de permeação em gel (GPC).  
 
A influência do processo de degradação hidrolítica na massa molecular e nas propriedades 
morfológicas, térmicas e mecânicas dos arcabouços foi avaliada no estudo da degradação in vitro, 
ao longo dos tempos de 4, 8 e 12 semanas. 
 
Com o intuito de verificar a citocompatibilidade dos dispositivos com células-tronco 
mesenquimais humanas, foram realizados os ensaios de viabilidade celular após 24 horas e 
proliferação celular após 2, 7, 14 e 21 dias de cultivo em spinner flask. O estudo in vivo com 
arcabouços obtidos por por manufatura aditivada não foi possível, devido a devolução do 
equipamento Bioplotter™ para manutenção corretiva na Alemanha, o que impossibilitou a 
continuação dos estudos em tempo hábil para defesa desta tese de doutorado.   
 
Desta forma, para avaliação da biocompatibilidade do PLDLA-co-TMC, foram obtidos 
arcabouços, na proporção 70:30, por evaporação de solvente e lixiviação. Os ensaios de 
viabilidade, proliferação e morfologia celular foram realizados in vitro. Adicionalmente, o 
desempenho in vivo desta proporção foi avaliado na regeneração do menisco em coelhos, com e 
sem o pré-cultivo de células-tronco mesenquimais, de acordo o fluxograma abaixo.   
 
 
 
 
 
 
                                                
6 Apesar do termo “deposição de fibras 3D” não ser considerado ideal no idioma português, o mesmo será utilizado 
no decorrer desta tese, com o intuito de diferenciar a técnica de manufatura aditiva utilizada da convencial FDM, 
como referenciado na literatura internacional acadêmica.   
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70:30, obtidos por evaporação de solvente e lixiviação. 
  
 
30 
4.1 Síntese de Poli(L-co-D,L Ácido Lático-co-Trimetileno Carbonato) 
 
 
O poli(L-co-D,L ácido lático-co-trimetileno carbonato), denotado PLDLA-co-TMC ou PL-
co-DLA-co-TMC, foi sintetizado no Laboratório de Biomateriais – PUC-SP, em duas proporções 
de TMC 30% e 50% (MOTTA et al., 2011). A relação entre o L-ácido láctico e o D,L ácido 
láctico foi mantida na proporção 70/30. Os terpolímeros foram sintetizados através da reação de 
polimerização em massa, por abertura de anéis dos monômeros. As proporções entre os 
monômeros L-lactídeo/D,L-lactídeo/TMC foram: 50:20:30 e 35:15:50. O catalisador utilizado foi 
o octanoato de estanho, Sn(Oct)2, na relação monômero/catalisador (M/C) de aproximadamente 
5000. As massas dos monômeros e do catalisador foram adicionadas em ampola de vidro, a qual 
foi selada a vácuo e imersa em um banho de óleo a 130ºC por 48 horas. Decorrido esse tempo, o 
terpolímero foi dissolvido em clorofórmio (CHCl3) e precipitado em metanol (CH3OH). Em 
seguida, o terpolímero obtido foi seco a 60ºC, em estufa à vácuo, durante 72 horas. Por fim, os 
terpolímeros, PLDLA-co-TMC 70:30 e 50:50, foram triturados, adquirindo o aspecto de pellet, 
para posterior obtenção dos arcabouços.  
 
 
4.2 Obtenção dos arcabouços poliméricos por manufatura aditiva 
 
 
Para a realização dos arcabouços poliméricos, foi utilizada a técnica de deposição de fibras 
3D, considerada uma variação da tradicional modelagem por fusão e deposição (FDM). O 
elemento-chave desta técnica é uma máquina de distribuição conhecida como Bioplotter (Figura 
6). O Sistema 3D-Bioplotter® é uma ferramenta de manufatura aditiva, adequada para o 
processamento de uma grande variedade de biomateriais dentro da Engenharia Tecidual Assistida 
por Computador (CATE), onde, a partir de modelos CAD 3D, dados de tomografia 
computadorizada ou ressonância magnética do paciente, estabelece-se um modelo físico, 
personalizado, com geometria exterior definida e estrutura interna porosa. Assim, o Bioplotter™ é 
utilizado para a obtenção de estruturas tridimensionais porosas, de interesse particular no campo 
biomédico e no âmbito da engenharia tecidual. A técnica de impressão EnvisionTEC 3D-
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Bioplotter® pode ser descrita como “deposição de multiplas camadas de materiais, em três 
dimensões, utilizando pressão”. O processo consiste na aplicação, camada por camada, de 
materiais biocompatíveis, que são adicionados sucessivamente sobre uma plataforma, através de 
cilindros (câmara), com ponteiras finas, que se deslocam em três dimensões. Neste caso, o ar ou a 
pressão mecânica é aplicado no interior da câmara, a qual, em seguida, deposita um filamento de 
material, fluído ou viscoso, em um comprimento pré-definido, ao tempo que a pressão é aplicada. 
Assim, os filamentos/fibras são plotados em paralelos, em uma camada. Na camada seguinte, a 
direção de deposição dos filamentos é variada em relação ao centro do objecto, construindo um 
malha fina 3D, com boas propriedades mecânicas e porosidade matematicamente definida. O 
usuário define todas as especificações do desenho no programa Magic 13, estes dados são 
seccionados e exportados para o software Visual Machines (Figura 7), para a deposição do 
material em camadas sucessivas.  
 
 
a 
b 
c 
d 
e 
Figura 6 – Equipamento Bioplotter™, que consiste basicamente: (A) Câmara de aquecimento, na 
qual é adicionado o polímero; (B) Cabeçote, que inclui os acessórios para calibração; (C) 3 
motores, sendo os eixos x-y-z; (D) Plataforma de resfriamento; (E) Camara fria, para o 
processamento de materiais até 60ºC. 
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Os arcabouços biorreabsorvíveis, 70:30 e 50:50, foram construídos por meio de parâmetros 
críticos estabelecidos em software computacional controlando as coordenadas de velocidade e 
tradução do quadro x-y-z no equipamento Bioplotter™. Os pellets poliméricos foram colocados 
na câmara de aquecimento a 170ºC, capaz de conduzir uniformemente o calor (0 a 200ºC). Os 
arcabouços foram construídos pela deposição sucessiva de camadas no padrão 0/90°. A pressão 
aplicada foi de 6.8 bar em ponteira com diâmetro interno de 400µm. O espaçamento planejado 
entre as fibras é de 350µm e o espaço entre os estratos de 320µm, considerando que a distância 
entre as fibras deve ser no mínimo 80% do diâmetro das mesmas. A velocidade de deposição de 
1.3 mm.s-1 foi utilizada para a proporção 70:30 e 0.1 mm.s-1 para a proporção 50:50. Desta forma, 
arcabouços porosos com arquitetura cilíndrica de aproximadamente 6 mm de diâmetro e cerca de 
4 mm de altura foram desenvolvidos e armazenados à vácuo. 
 
 
 
Figura 7 – Software Visual Machines – 3D Bioplotter.  Modo de controle de excução, onde é 
acompanhado, em tempo real, o processo de deposição. (A) Área do display gráfico. 
Representação do modelo geométrico e localização na plataforma (seta vermelha). A direita, 
ilustração dos dados dimensionais do arcabouço projetado, considerando a dimensão da fibra 
em 400µm de diâmetro, orientação 0/90º e poros interconectados de 350µm. 
 
 
 
 
 
a 
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4.3 Caracterização dos dispositivos obtidos por manufatura aditiva 
 
 
4.3.1 Microscopia eletrônica de varredura (MEV) 
 
A microscopia eletrônica de varredura foi utilizada para investigar a morfologia dos 
arcabouços e avaliar a reprodutibilidade da técnica, por meio da avaliação do diâmetro das fibras 
e do seu espaçamento (porosidade). Para tanto, as amostras foram fixadas em um suporte 
metálico e recobertas com uma fina camada de ouro, utilizando-se um metalizador de amostras 
Bal-Tec® modelo SCD 050. Os materiais foram observados ao MEV Zeiss® modelo EVO 
MA15.  
 
 
4.3.2 Cromatografia de permeação em gel (GPC)  
 
As massas molares numérica média (Mn), ponderal média (Mw) e o índice de polidispersão 
(IP) foram determinados por cromatografia de permeação em gel, utilizando tetraidrofurano 
(THF) como fase móvel. O equipamento é constituído de bomba (Waters® 1525), um par de 
colunas 7,8 x 300 mm com partículas de 5 µm (Styragel® HR) aquecidas a 40ºC e detector de 
índice de refração (Waters® 2414) à temperatura de 30ºC. Soluções das amostras dos pellets e 
arcabouços na concentração de 3,00 mg.mL-1 foram injetadas manualmente e percorreram o 
sistema a um fluxo de 1,00 mL.min-1. Padrões de poliestireno monodisperso, aplicados sob 
mesma concentração e fluxo das amostras, foram utilizados para calibração. 
 
 
4.3.3 Calorimetria exploratória diferencial (DSC) 
 
A calorimetria exploratória diferencial constitui uma importante técnica de caracterização e 
foi utilizada para a avaliação das propriedades térmicas dos terpolímeros. As amostras dos pellets 
e arcabouços com aproximadamente 10 mg, foram aquecidas de 25 a 200°C, mantidas por 5 
minutos a 200ºC, resfriadas até -100°C, mantidas por 5 minutos, sendo a seguir reaquecidas até 
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200°C, sob purga de N2 através do equipamento TA Instruments® modelo 2920. A taxa de 
aquecimento e resfriamento, em todas as etapas, foi de 10°C.min-1.  
 
 
4.3.4 Análise termogravimétrica (TGA) 
 
Com o intuito de avaliar a estabilidade térmica do material, as curvas termogravimétricas 
foram obtidas com o analisador termogravimétrico NETZSCH® - Geratebau GmbH Thermal 
Analysis modelo STA 409C. Amostras dos pellets e arcabouços pesando aproximadamente 20 
mg foram submetidas ao aquecimento na faixa de 25 a 400°C, a 10°C.min-1 sob atmosfera de 
Nitrogênio. 
 
 
4.3.5 Ensaio mecânico de compressão 
 
Os ensaios mecânicos de compressão foram realizados em arcabouços cilíndricos com 
aproximadamente 6 mm de diâmetro e 4 mm de altura, a uma velocidade de 1 mm.min-1 a um 
nível de deformação de 0.10 mm.min-1 (10%) e carga de 1,5 kN. Os testes foram realizados em 
equipamento servo-hidráulico para ensaios mecânicos MTS®, modelo 810-FlexTest 40 no 
Laboratório de Ensaios Mecânicos do DEMA/FEM/UNICAMP (ASTM Standards D 2990 – 01). 
 
 
4.4 Estudo da degradação in vitro  
 
 
As amostras dos arcabouços foram mantidas em solução tampão fosfato-salino (PBS) 
0,01M, pH 7,4, a  37 ±  1°C, sendo retirados após 4, 8 e 12 semanas, lavados com água destilada 
e secos sob vácuo, durante 48 horas. Depois de secas as amostras foram fotografadas e 
submetidas às análises por MEV, DSC, GPC, TGA e ensaio mecânico de compressão, utilizando-
se as mesmas condições descritas nas análises sem a degradação do material consideradas como 
“tempo 0”, item 4.3.  
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4.5 Cultivo de células-tronco humanas 
 
 
As células-tronco memsenquimais humanas (hCTMs) isoladas a partir da medula óssea 
foram adquiridas da empresa ScienCell™ Research Laboratories. Estas células são 
criopreservadas na primeira passagem da cultura e entregues congeladas. Cada vial (frasco) 
contém > 5 x 105 células em um volume de 1 mL. As hCTMs foram previamente caracterizadas 
pelo método de imunofluorescência com anticorpos para CD73, CD90, CD105 e coloração para 
lipídeos após a diferenciação. As hCTMs são negativas para o HIV-1, HBV, HCV, micoplasma, 
bactérias, leveduras e fungos. De acordo com o fornecedor, a viabilidade das hCTMS em cultura 
é garantida nas condições previstas pelo ScienCell Research Laboratories. 
 
Assim que recebido o vial, as células foram imediatamente transferidas para o nitrogênio 
líquido, onde foram armazenadas até o momento de uso conforme orientações do fornecedor.   
 
O meio de cultura utilizado, Mesenchymal Stem Cell Medium (Cat. Number 7501, 
ScienCell™ Research Laboratories), é constituído de 500 mL de meio basal, 25 mL de soro fetal 
bovino (SFB), 5 mL de suplemento para o crescimento das células e 5 mL de solução de 
penicilina/estreptomicina (Vitrocell Embriolife).  
 
O Mesenchymal Stem Cell Medium é um meio completo desenvolvido para o ótimo 
crescimento das células-tronco mesenquimais humanas in vitro. É disponibilizado líquido, estéril, 
e contém os aminoácidos essenciais e não essenciais, vitaminas, compostos orgânicos e 
inorgânicos, hormônios, fatores de crescimento, minerais e uma baixa concentração de soro fetal 
de bovino (5%). O meio é tamponado com bicarbonato e possui pH de 7,4, quando equilibrado 
em incubador com uma atmosfera de 5% de CO2/95% de ar. De acordo com o fornecedor, o meio 
é formulado (quantitativa e qualitativamente) para proporcionar um ambiente nutricional definido 
e equilibrado que promove seletivamente o crescimento de células mesenquimais humanas 
normais in vitro. 
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Previamente ao descongelamento das células, um frasco com filtro T-75 (TPP®) com 10mL 
de meio completo foi incubado overnight. Após 10 horas, este meio foi descartado e foi 
adicionado 20mL de meio completo. Com o auxilio de um micropipeta de 1mL, o conteúdo do 
vial foi ressuspenso no interior do frasco. O frasco foi suavemente balançado para homogeneizar 
a distribuição celular e, então, incubado a 37ºC em atmosfera de 5% de CO2 e umidade relativa 
de 95% ± 5% (Thermo Scientific, modelo 3111). Após 24 horas em repouso, o meio de cultura 
foi substituído para remover o residual de DMSO (dimetilsulfóxido) e as células não aderidas.  
 
O monitoramento do cultivo foi realizado diariamente em microscópio invertido Eclipse TS 
100 (Nikon®), e as trocas de meio de cultura realizadas a cada 3 dias até atingir 70% de 
confluência. Após 70%, o meio foi trocado diariamente, até as células atingirem 90% de 
confluência para a realização do procedimento de subcultivo/passagem com solução de 
Tripsina/EDTA (Vitrocell Embriolife). Foi realizada a quantificação da viabilidade celular com 
emprego do corante vital Azul de Tripan em câmara hemocitométrica, e as células foram 
novamente semeadas em novos frascos na densidade recomendada de 5000 células/cm2.  
 
 
4.5.1 Viabilidade celular 
 
A viabilidade das células sobre os arcabouços foi avaliada utilizando-se o método de 
oxidação metabólica do MTT (MOSMANN, 1983) após 24 horas de cultivo. Os arcabouços (n = 
6) foram colocados no fundo de placas de cultura com 96 poços (TPP®). Como controle negativo, 
foi utilizada a própria placa de poliestireno (PS) e como controle positivo, fenol a 1% (ISO 
10993-5, 2009). 
 
Todos os poços receberam 100µL de meio Mesenchymal Stem Cell Medium sem soro fetal 
bovino (SFB), sendo pré-incubados durante 24 horas a 37°C em atmosfera saturada de vapor e 
5% de CO2. 
 
Após este período, o meio foi retirado e os poços semeados com aproximadamente 106 
células/mL em meio Mesenchymal Stem Cell Medium com 5% de SFB, incubando-se por 24 
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horas em incubadora a 37ºC com 5% de CO2. O meio foi retirado e os poços lavados três vezes 
com solução tampão fosfato-salino (PBS) a 0,01M, em seguida foi adicionado a cada poço 200µl 
de meio cultivo, sem soro, contendo 20 µL de 3-(4,5-dimetiltiazol-2-il)-2,5 difenil brometo 
tetrazolium (MTT) (5 mg.mL-1), seguindo-se um período de incubação de 4 horas a 37ºC no 
escuro. Após esse tempo, a solução contendo MTT foi removida e, com o intuito de padronizar as 
análises e evitar a aposição de resultados provenientes de células aderidas ao fundo da placa, os 
arcabouços foram transferidos para outra coluna. Desta forma, foram adicionados 200 µL de 
dimetilsulfóxido (DMSO) nos poços contendo os respectivos controles positivo e negativo e os 
arcabouços. Em seguida, 100 µL das soluções contidas nos poços foram transferidas para uma 
nova placa, para leitura da absorbância em leitora multiplacas Synergy HT (BioTek®), com 
emprego de filtro com comprimento de onda de 570 nm.  
 
As mitocôndrias de células vivas, por meio da enzima succinato dehidrogenase, são capazes 
de reduzir a substância amarelada solúvel em água (MTT), convertendo-a em um composto 
insolúvel em água, o formazan, que é solubilizado pelo DMSO (IGNATIUS & CLAES, 1996). A 
quantidade de formazan medida por espectrofotometria, é diretamente proporcional a atividade 
metabólica das células vivas. Os resultados foram analisados estatisticamente utilizando-se 
ANOVA e teste de Tukey, com níveis de significância α = 0.01. 
 
Na mesma placa, em paralelo à realização dos ensaios envolvendo o MTT, as amostras 
foram incubadas nas mesmas condições, com a diferença de se adicionar meio sem células para 
verificar uma possível reação do MTT com meio de cultura ou com os arcabouços.  
 
 
4.5.2 Semeadura e cultivo em spinner flask 
 
Com intuito de melhorar as características da construção celular para engenharia tecidual, 
os arcabouços foram semeados de acordo com a técnica dinâmica descrita por Allen e Anathasiou 
(2008). Para tanto, 20 arcabouços foram cultivados em spinner flask contendo 120 mL de meio 
completo Mesenchymal Stem Cell Medium. As células foram semeadas a uma densidade de 
aproximadamente 8 x 106 células/arcabouço. O padrão de rotação utilizado foi de 50 rpm, onde 
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os arcabouços foram mantidos em cultura por 21 dias, permitindo a adesão e proliferação celular. 
A troca do meio de cultura foi realizada a cada 3-4 dias, de acordo com a atividade metabólica 
das células.   
 
 
4.5.3 Proliferação celular 
 
Após 2, 7, 14 e 21 dias de cultivo em spinner flask, o kit de quantificação Quant-iT™ 
PicoGreen® dsDNA Assay Kit (Molecular probes® Life Technologies™) foi utilizado para 
mensurar o montante de dsDNA presente nos lisados celulares (n = 5). As amostras foram 
lavadas com tampão PBS e congeladas em 200 µL de água ultrapura a -80°C durante 24 horas, 
sendo posteriormente descongeladas e sonicadas por 5 minutos. O ciclo de congelamento e 
sonicação foi repetido 3 vezes. Para a determinação do número de células, foi realizada uma 
curva padrão a partir de quantidades de DNA conhecidas proveniente do kit, através da equação: 
  
 y = 0,1231x + 2,3977  
 
Em uma placa de 96 poços, a cada poço foi adicionado 20uL de cada amostra lisada + 80uL 
de tampão TE (proveniente do kit) + 100uL de solução corante de PicoGreen, totalizando 200uL 
por poço. Cada amostra foi avaliada em triplicata, totalizando assim n = 15 por tempo. Após um 
período de incubação de 5 minutos no escuro, a fluorescência foi medida em leitora multiplacas 
Synergy HT (BioTek®) nos comprimentos de onda de excitação e emissão de 480nm e 520nm, 
respectivamente. A partir da curva de calibração (R² = 0,99982), a fluorescência encontrada e 
representativa da concentração de DNA celular total dos poços de cultivo foi convertida em 
concentração celular e expressa em número de células. Esta foi calculada assumindo-se a 
concentração DNA/células igual 7,7 pg (BLUMENSTEIN et al.,2002). 
 
Os resultados foram analisados estatisticamente utilizando-se ANOVA e teste de Tukey, 
com níveis de significância α = 0.01. 
 
  
 
39 
O PicoGreen (PG) é um fluoróforo de cadeia dupla de DNA (dsDNA) que fornece uma 
medida próxima a exata do DNA da célula devido à sua insensibilidade para o DNA de cadeia 
simples (ssDNA) e outros contaminantes, e sua elevada sensibilidade a níveis baixos de dsDNA 
(SINGER et al., 1997). Estudos indicam uma faixa linear de trabalho efetiva capaz de detectar de 
0,079-100 ng.mL-1 quando avaliado em amostras de 200 uL (ROMPPANEN et al., 2000). O 
ensaio de PG tem a vantagem de poder ser realizado em células que sofreram lise para extrair o 
DNA, permitindo assim que o conteúdo celular em arcabouços porosos seja mais facilmente e 
precisamente analisado (NG et al., 2005). 
 
 
4.6 Preparação de arcabouços poliméricos por evaporação de solvente e lixiviação 
 
 
O poli(L-co-DL, ácido lático-co-trimetileno carbonato), denotado PLDLA-co-TMC ou PL-
co-DLA-co-TMC, na proporção 70:30, foi sintetizado no Laboratório de Biomateriais – PUC-SP, 
com massa molar média de 126.577 g.mol-1 (MOTTA et al., 2011).  
 
Soluções de PLDLA-co-TMC na proporção 70:30 foram preparadas por diluição do 
polímero em clorofórmio (Merck®) (10% m/v). Após completa dissolução do polímero, foi 
adicionada sacarose (Synth®) 50% m/v com granulometria entre 250 e 500 µm. A solução foi 
vertida em um molde de silicone, confeccionado nas mesmas dimensões do menisco de coelho, a 
partir do contramolde de cera, com espessura entre 0,1 e 0,2 mm. A figura 8 ilustra o arcabouço 
obtido e sua comparação com o menisco medial (em seu formato biológico).  
 
Após a evaporação do solvente e a remoção da sacarose em PVA a 1% (Poli Álcool 
Vinílico), os arcabouços foram submetidos ao cultivo celular de células-tronco mesenquimais 
para posterior implante. 
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Figura 8 - Comparação entre o menisco original (à esquerda) e o arcabouço de PLDLA-co-TMC 
70:30 (à direita) implantado in vivo.  
 
 
4.7 Isolamento e obtenção de células mesenquimais a partir da medula óssea (CTMs) de 
coelhos 
 
 
As CTMs foram obtidas da medula óssea de 4 coelhos New Zealand, provenientes do 
biotério da Pontifícia Universidade Católica de São Paulo, Faculdade de Ciências Médicas e da 
Saúde, como descrito por Jung et al. (2009). As células mononucleares foram suspensas em 
tampão PBS e centrifugadas a 2.000 rpm durante 10 minutos. Para separação por gradiente de 
densidade, o halo foi ressuspenso em soro fisiológico e transferido para outro tubo contendo 
Ficoll-Paque™ (densidade 1.077 g.mL-1) na diluição Ficoll:Células de 1:1, o qual foi centrifugado 
a 2.000 rpm durante 20 minutos à temperatura ambiente. O anel de células na interface Ficoll-
células foi coletado e ressuspenso em solução tampão PBS respeitando a diluição 1:2 
(células:PBS). Centrifugou-se novamente por 3 vezes a 2.000 rpm durante 10 minutos à 
temperatura ambiente, desprezando o sobrenadante. O pellet foi ressuspenso em 1 mL de DMEM 
(Meio Eagle Modificado por Dulbecco) com 0,2M de L-glutamina, suplementado com 20% de 
soro fetal bovino (SFB) (Cultilab®), 0,1 mM aminoácidos não essenciais, 50 µg.mL-1 de 
gentamicina e 2,5 µg.mL-1 de anfotericina-B. Foi realizada a quantificação da viabilidade celular 
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com emprego do corante vital Azul de Tripan em câmara hemocitométrica. As células foram 
semeadas em frascos T-75 (TPP®) em uma densidade de aproximadamente 106 células/mL, onde 
foram cultivadas em incubadora a 37oC com 5% de CO2 e umidade de 95%. As trocas de meio de 
cultura foram realizadas a cada 3 dias, assim como o monitoramento dos cultivos celulares em 
microscópio invertido Eclipse TS 100 (Nikon®).  
 
Ao alcançarem aproximadamente 80% de confluência (P0), foi realizado o procedimento de 
desprendimento celular com solução de tripsina e EDTA (Cultilab®) para expansão celular ou 
congelamento das células em meio contendo 80% de SFB, 10% DMEM e 10% de DMSO. As 
células foram utilizadas na segunda passagem (P2) para as análises de diferenciação celular em 
placas de poliestireno, na terceira passagem (P3) para os ensaios de viabilidade e proliferação e 
na quarta passagem (P4) para o cultivo sobre o arcabouço polimérico e implante.  
 
Previamente à realização de qualquer cultivo celular os arcabouços e os respectivos 
controles, quando aplicável, foram pré-incubados por 24 horas em meio DMEM a 37°C em 
atmosfera saturada de vapor d’água e 5% de CO2.    
 
 
4.7.1 Caracterização da população celular de CTMs - Diferenciação celular in vitro 
 
O perfil multipotente das células foi avaliado em relação à sua capacidade de diferenciação 
em cultivo bidimensional (placa de poliestireno) utilizando Kits de diferenciação osteogênica, 
condrogênica e adipogênica da STEMPRO® Differentiation Kit (Gibco® - Life Technologies™) 
de acordo com as instruções do fabricante. 
 
As células foram semeadas em meio DMEM com 10% de SFB, a uma densidade de 
aproximadamente 104 células/cm2, em placas de 24 poços com lamínulas de vidro, e incubadas a 
37ºC com 5% de CO2 e umidade de 95%. O protocolo de diferenciação iniciou-se após 4 dias de 
cultivo nestas condições. As células foram previamente lavadas 2 vezes com tampão PBS e foi 
adicionado 1mL de meio de diferenciação celular específico (osteogênico, adipogênico, ou 
  
 
42 
condrogênico). As trocas de meio de cultura foram realizadas a cada 3-4 dias, assim como o 
monitoramento dos cultivos celulares em microscópio invertido Eclipse TS 100 (Nikon®). 
 
Após 14 e 21 dias de cultivo em meio de diferenciação, as culturas foram fixadas com 
solução de paraformaldeído a 4% por 30 minutos e coradas com corantes específicos, para análise 
citoquímica por microscopia óptica convencional (Eclipse E800, Nikon®). Foram utilizados os 
seguintes corantes: Oil Red O a 0,3% durante aproximadamente 5 minutos; Von Kossa durante 
aproximadamente 20 minutos; e Azul de alcian a 1% em ácido acético a 3% (pH = 2,5) por 15 
minutos. Todas as análises foram realizadas em triplicata.  
 
A marcação citoquímica por Oil Red O evidencia a presença do acúmulo intracelular de 
lipídeos. Ao término do processo de diferenciação osteogênica, a presença de depósitos de cálcio 
na matriz extracelular pode ser visualizada pelo corante Von Kossa. O Azul de alcian é um 
corante amplamente utilizado em cartilagem, uma vez que determina a presença de 
proteoglicanos, os quais refletem a atividade condrogênica.  
 
 
4.7.2 Viabilidade celular 
 
A mesma metodologia descrita no item 4.4.1 foi utilizada neste ensaio. Os arcabouços (n = 
6) foram colocados no fundo de placas de cultura com 96 poços (TPP®). Como controle negativo, 
foi utilizada a própria placa de poliestireno (PS) e como controle positivo, fenol a 1% (ISO 
10993-5, 2009). Uma concentração de 106 células/mL foi semeada sobre os arcabouços e 
controles em meio DMEM com 20% de SFB e incubadas durante 24 horas em incubadora a 37ºC 
com 5% de CO2.  
 
Após este período, o meio foi retirado e os poços lavados três vezes com solução tampão 
fosfato-salino (PBS) a 0,01M, em seguida foram adicionados em cada poço 200 µL de meio 
DMEM contendo 20 µL de 3-(4,5-dimetiltiazol-2-il)-2,5 difenil brometo de tetrazólio MTT (5 
mg.mL-1), seguindo-se um período de incubação de 4 horas a 37°C no escuro. Após esse tempo, a 
solução contendo MTT foi substituída por uma solução de dimetilsulfóxido (DMSO). Em 
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seguida, 100 µL da solução contida nos poços foram transferidos para uma nova placa, para 
leitura da absorbância em leitora multiplacas Elx 800 (BioTek®), com emprego de filtro com 
comprimento de onda de 570 nm.  
 
Os resultados foram analisados estatisticamente utilizando-se ANOVA e teste de Tukey, 
com níveis de significância α = 0.01. 
 
 
4.7.3 Proliferação celular 
 
A mesma metodologia descrita no item 4.4.3 foi aplicada neste ensaio. Cinco arcabouços de 
PLDLA-co-TMC 70:30 foram colocados no fundo de placas de cultura com 96 poços (TPP®). A 
própria placa de poliestireno foi utilizada como controle (PS). A concentração aproximada de 106 
células/mL foi diretamente semeada sobre os arcabouços em meio DMEM com 20% de SFB e 
incubados a 37ºC com 5% de CO2. 
 
Após 2, 7, 14 e 21 dias de cultivo estático, o kit de quantificação Quant-iT™ PicoGreen® 
dsDNA Assay Kit (Molecular probes® Life Technologies™) foi utilizado para mensurar o 
montante de dsDNA presente nos lisados celulares (n = 5). As amostras foram lavadas com 
tampão PBS e congeladas em água MiliQ a -80°C, sendo depois descongeladas e sonicadas por 5 
minutos. O ciclo de congelamento e sonicação foi repetido 3 vezes. A fluorescência foi medida 
em espectrofluorímetro de microplacas LS 55 (PerkinElmer®) entre 480 – 520 nm. Cada amostra 
foi avaliada em triplicata, totalizando assim n = 15 por tempo de cultivo. A partir da curva de 
calibração (R² = 0,9995), a fluorescência encontrada e representativa da concentração de DNA 
celular total dos poços de cultivo foi convertida em concentração celular e expressa em número 
de células. Esta foi calculada assumindo-se a concentração DNA/células igual 7,7 pg 
(BLUMENSTEIN et al., 2002). 
 
Os resultados foram analisados estatisticamente utilizando-se ANOVA e teste de Tukey, 
com níveis de significância α = 0.01. 
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4.7.4 Morfologia celular 
 
A morfologia e a distribuição celular foram investigadas por microscopia eletrônica de 
varredura. A concentração aproximada de 106 células/mL foi diretamente semeada sobre os 
arcabouços em meio DMEM com 20% de SFB e incubados a 37ºC com 5% de CO2. Após 2, 7, 
14 e 21 dias de cultivo as amostras foram fixadas durante 1 hora à temperatura ambiente em 
solução fixadora contendo 2,5% paraformaldeído, 2,5% glutaraldeído, 0,06% ácido pícrico, 1% 
ácido tânico dissolvidos em tampão PBS 0,01M, pH 7,4. Posteriormente, as amostras foram pós-
fixadas com tetróxido de ósmio a 1% e desidratadas em concentrações crescentes de etanol. As 
amostras foram secas em Ponto Crítico CPD 030 (Bal-Tec®), recobertas por ouro em metalizador 
SCD 050 (Bal-Tec®) e observadas em microscópio eletrônico de varredura EVO MA15 (Zeiss®). 
Todos os experimentos foram realizados em triplicata. 
 
 
4.8 Estudo in vivo – Implantação dos arcabouços e controles 
 
 
Com base na literatura e nos resultados obtidos, foi selecionado a proporção 70:30 para 
avaliação do desempenho in vivo, como prótese de menisco.  
 
Este trabalho foi enviado à Comissão de Ética no Uso de Animais e está de acordo com os 
Princípios Éticos na Experimentação Animal. O mesmo inóculo celular e as mesmas condições 
de cultivo utilizadas na etapa in vitro foram utilizadas no preparo dos arcabouços para o 
procedimento in vivo. As células foram utilizadas na quarta passagem (P4) para o cultivo in vitro 
sobre os arcabouços poliméricos e posterior implante. As CTMs foram semeadas em uma 
densidade de aproximadamente 106 células/mL em placas de cultura contendo os arcabouços em 
meio de cultura DMEM, suplementado com 20% de SFB. As placas foram incubadas em cultura 
estática a 37°C, em atmosfera saturada de vapor d’água e 5% de CO2, onde as células puderam 
aderir e proliferar sobre os arcabouços de PLDLA-co-TMC (70:30) por 21 dias. 
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4.8.1 Implante do material – Técnica cirúrgica 
 
Foram utilizados 9 coelhos albinos, Nova Zelândia, de ambos os sexos, com idade mínima 
de 180 dias e conforme a metodologia utilizada por Cardoso (2002). Os animais foram 
submetidos à anestesia geral por via intramuscular de cloridrato de cetamina 5% (30 mg/kg de 
peso), associado à cloridrato de xilazina 2% (3 mg/kg de peso). Antes da cirurgia, os animais 
permaneceram em jejum por 12 horas. Foi realizada a tricotomia da área a ser operada. Os 
coelhos foram posicionados em mesa cirúrgica, em decúbito dorsal horizontal. A assepsia foi 
realizada com solução de álcool iodado à 50% aplicado com gazes estéreis. O cirurgião fez uso 
de luvas cirúrgicas estéreis e materiais cirúrgicos esterilizados.  
 
A via de acesso utilizada para o implante foi parapatelar medial, longitudinal, com 
aproximadamente 5 cm de extensão, seguida de dissecção do tecido subcutâneo, capsulotomia 
parapatelar medial, deslocamento do aparelho extensor do joelho (tendão quadricipital, patela e 
tendão patelar) lateralmente, secção do ligamento colateral medial na interlinha articular e 
ressecção cuidadosa do menisco medial in toto, sem danificar a cartilagem articular do côndilo 
femoral medial (Figura 9A e D), seguido do implante do arcabouço (Figura 9B e E, C e F). 
 
A fixação do implante foi realizada com fio de sutura de nylon monofilamentado nº. 5-0, 
com 2 pontos, sendo um anterior e outro perifericamente na porção média da prótese. A sutura 
envolveu o polímero (prótese) e tecidos capsulares perimeniscais. Após o implante, realizou-se o 
fechamento por planos, os cortes foram suturados com mononylon 4-0, com pontos separados na 
cápsula, reparo do ligamento colateral medial, e sutura contínua na pele. O curativo pós-
operatório foi feito com gaze estéril embebida em álcool iodado a 50% 
 
Os animais foram mantidos em gaiolas individuais suspensas no Biotério da FCMS-
PUC/SP, recebendo ração comercial e água ad libitum.  
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Figura 9 - Procedimento cirúrgico. A via de acesso utilizada para o implante foi a parapatelar 
medial. (A e D) Meniscectomia medial total. (B e E) Implante do arcabouço de PLDLA-co-
TMC (70:30) puro, sem o pré-cultivo. (C e F) Implante do arcabouço de PLDLA-co-TMC 
(70:30) com células-tronco mesenquimais. 
 
 
Grupos  
 
Os 9 coelhos foram divididos em 3 grupos (n=3 animais, 6 meniscos mediais para cada 
grupo): 
 
Grupo A – designa ambos os joelhos (direito e esquerdo) como controle negativo (onde foi 
realizado o procedimento de meniscectomia medial total, sem implante de nenhum material).  
Grupo B – designa ambos os joelhos (direito e esquerdo) para implante do arcabouço de 
PLDLA-co-TMC puro (sem células).  
Grupo C – designa ambos os joelhos (direito e esquerdo) para implante do arcabouço de 
PLDLA-co-TMC com pré-cultivo de CTMs.  
 
 
 
Remoção do 
menisco medial 
Menisco lateral 
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4.8.2 Retirada do material - Eutanásia e coleta de tecidos 
 
Em tempo pré-determinado de 24 semanas (MARTINEK et al., 2006; WEINAND et al., 
2006a; WEINAND et al., 2006b; ANGELE et al., 2008), os coelhos foram anestesiados e 
sacrificados com overdose de Halotano®, anestésico inalante. Após a constatação da morte dos 
animais, os mesmos foram posicionados em decúbito dorsal horizontal. Por via de acesso 
parapatelar lateral, foram retirados os “neomeniscos” (prótese e tecido ao redor) e côndilos dos 
dois joelhos. Estes tecidos foram fotografados e colocados imediatamente em solução fixadora de 
Bouin (composto de 750mL de ácido pícrico, 250mL de formaldeído e 50mL de ácido acético) 
por um período de 24 horas, em recipientes individualmente identificados. 
 
 
4.8.3 Processamento do material biológico 
 
As amostras fixadas, foram processadas para análise histológica de acordo com as técnicas 
convencionais utilizadas para microscopia de luz.  
 
Os côndilos foram previamente descalcificados em solução descalcificante EDTA 
composta de 0,7 g de EDTA tetrasódico, 8,0 g de tartarato de sódio e potássio, 0,14 g de tartarato 
de sódio, 120 mL de ácido clorídrico e 900 mL de água destilada, por 14 dias.   
 
 
4.8.3.1 Embebição em Parafina – Hematoxilina e Eosina (HE) e Picrosirus Red (PR) 
 
As amostras foram submetidas aos seguintes processos: lavagem; desidratação em soluções 
crescentes de etanol; diafanização em etanol absoluto/xilol na proporção de 1:1 por 30 minutos; 
em seguida xilol puro por 30 minutos; embebição em xilol/parafina a 60ºC na proporção 1:1 por 
30 minutos; seguida de parafina pura por 3 horas e inclusão em parafina líquida à temperatura 
ambiente.  
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Após estas etapas, o material foi colocado em formas de aproximadamente 5 cm³ e 
preenchido com parafina a 60ºC. Os blocos de parafina com o material incluído permaneceram 
em repouso durante 24 horas em temperatura ambiente para o endurecimento da parafina.  
 
Os cortes histológicos foram realizados em micrótomo Leica® RM2245 com espessura de 
5 µm e prosseguiu-se com a coloração das lâminas com Hematoxilina e Eosina (HE) e Picrosirius 
Red (PR). As lâminas foram analisadas e fotografadas em microscópio óptico com luz polarizada 
(Eclipse E800 – Nikon®).     
 
A técnica de coloração com Picrosirius Red permite a observação dos componentes 
tissulares ao microscópio óptico com luz polarizada, pois o corante se impregna em estruturas 
repetitivas, como o colágeno, provocando um brilho intenso quando submetidos à luz polarizada, 
facilmente identificado através da diferente interferência de cores, intensidade e birrefringência 
dos tecidos corados, diferenciando principalmente as fibras tipo I e tipo III.  
 
 
4.8.4 Avaliação histopatológica do menisco 
 
O exame microscópico histopatológico das secções do neomenisco avaliou os seguintes 
elementos:  
 
1- O tipo de tecido regenerado: fibrocartilagem, cartilagem ou tecido fibroso;  
2- O estado de organização do tecido: orientação das células e das fibras colágenas;  
3- A presença ou ausência de resposta inflamatória e células gigantes.  
 
 
4.8.5 Análise histomorfométrica dos côndilos femorais  
 
Com o intuito de avaliar a influência dos tratamentos na degeneração da cartilagem 
articular, para fins comparativos, um grupo adicional denominado “côndilo normal” composto 
com 3 animais foi designado como controle positivo, onde ambos os côndilos mediais 
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provenientes dos joelhos direito e esquerdo (totalizando 6 côndilos), foram utilizados para análise 
histológica e histomorfométrica, representando as características originais do tecido, sem 
nenhuma intervenção.  
 
Ao todo, 251 lâminas (que incluem os côndilos normais, controles negativo – “defeitos 
vazios”, e os tratamentos PLDLA-co-TMC 70:30, com e sem cultivo celular), foram analisadas e 
fotografadas em microscópio óptico com luz polarizada (Eclipse E800 – Nikon). Com o auxilio 
do software NIS-Elements Advanced Reserach (ver. 3.00) foi realizada a contagem de células 
(condrócitos) presentes na superfície articular, em quatro quadrantes de cada lâmina, objetiva 
20X, com área de 0,28 mm², em um total de 8 lâminas por côndilo (n = 48 lâminas por 
tratamento).  Os dados foram comparados através de ANOVA e teste de Turkey considerando-se 
um nível de significância de a = 0,01.  
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5 RESULTADOS E DISCUSSÕES 
 
  
Arcabouços de PLDLA-co-TMC foram obtidos por dois métodos de fabricação, visando 
aplicação na engenharia tecidual. Nesse ponto, é importante salientar que o material PLDLA-co-
TMC sintetizado no Laboratório de Biomateriais da PUC-SP, é, até então, inexistente no mercado 
(depósito de patente INPI nº PI 1102165-9 A2). O efeito, portanto, da adição de unidades de 
TMC na cadeia polimérica do PLDLA é muito expressivo na variabilidade das propriedades 
mecânicas e no estudo da biocompatibilidade. Desta forma, os arcabouços obtidos por 
manufatura aditiva, pela técnica de deposição de fibras 3D, foram inicialmente caracterizados 
neste estudo. 
 
Com base na necessidade de manutenção da função estrutural do arcabouço por longos 
períodos para a neoformação de fibrocartilagem e nos resultados provenientes da etapa de 
caracterização dos arcabouços obtidos por manufatura aditiva, selecionou-se apenas a proporção 
70:30 para aplicação na etapa in vivo.  
 
 
5.1 Obtenção dos arcabouços poliméricos por manufatura aditiva 
 
 
 Os arcabouços do terpolímero PLDLA-co-TMC nas proporções 70:30 e 50:50 foram 
obtidos por manufatura aditiva, pela técnica de deposição de fibras 3D, também denominada 
modelagem for fusão e deposição (FDM). 
 
Ao longo do processo de definição dos parâmetros de deposição, a melhor distribuição 
geométrica obtida foi a 0/90°, com canais de poros verticais e deformação homogênea das fibras 
após aplicação de estímulo de força. A arquitetura cilíndrica com aproximadamente 6 mm de 
diâmetro e cerca de 4 mm de altura foi selecionada devido às dimensões da placa de cultura de 
poliestireno de 96 poços. Uma vez estabelecidas a arquitetura e a distribuição geométrica, o 
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desenho 3D foi construído considerando o diâmetro da ponteira de 400 µm, espaçamento entre as 
fibras de 350 µm e espaço entre os estratos de 320 µm.   
 
Neste momento, é importante ressaltar que ambas proporções de PLDLA-co-TMC foram 
passíveis de prototipagem no Bioplotter™. Contudo, a proporção 70:30 foi mais simples, fluiu 
bem, solidificou rapidamente com boa aderência entre as camadas e formou um padrão regular 
com linhas lineares. A proporção 50:50 também apresentou estrutura precisa, de qualidade, 
contudo plotar esta proporção foi mais desafiador do que outros materiais. A velocidade de 
deposição eficiente para a esta proporção foi determinada em 0,1 mm.s-1, o mínimo permitido 
pela técnica, o que tornou o processamento desta amostra longo e de difícil obtenção.  
 
Deficiências de deposição já foram previamente descritas na literatura. Korpela e 
colaboradores (2013) relataram dificuldade com o material PLC (poli(L-lactide-co-ε-
caprolactona) até então não explorado na FDM. Segundo os autores os esforços de impressão 
foram interrompidos por constantes deformações das fibras, o que sugere tanto uma inabilidade 
do sistema de impressão para proporcionar a quantidade de força suficiente, como a elevada 
viscosidade do polímero, que era demasiadamente alta para a prototipagem naquele sistema. Para 
resolver esse problema, os autores elevaram a temperatura a 190ºC, a força foi aumentada pela 
adição de mais material a ponta de extrusão e, em conjunto, foi realizada uma adaptação ao 
equipamento com o intuito de aproximar o tubo do primeiro rolamento.  
 
No presente trabalho de doutorado, um procedimento semelhante foi realizado. Uma 
quantidade maior de material foi adicionada no interior da câmara, a temperatura foi elevada à 
170ºC e neste caso, utilizou-se a pressão máxima suportada pelo equipamento, já que o mesmo 
não dispõem de extrusão por rosca ou rolamento.  
 
O principal desafio na utilização de materiais termoplásticos e elastômeros é a criação da 
força de compactação adequada, que é a força responsável pela deposição do material na FDM 
(ELKINS et al., 1997). No equipamento Bioplotter™ a força de compactação ou força 
compactadora é transferida para a ponteira dentro câmara através da pressão injetada, que atua 
como um pistão. Segundo Kumar e Kruth (2010) materiais como elastômeros macios tendem a 
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curvar e aglomerar, detendo a transferência de força. Ao mesmo tempo, a força necessária pode 
ser demasiadamente alta se o material exibir uma elevada viscosidade quando fundido. Assim, 
deve ser mencionado que o material utilizado na FDM deve apresentar viscosidade intermediária 
quando extrudado (KUMAR e KRUTH, 2010) e não alta viscosidade como anteriormente 
descrito na literatura (MORONI et al., 2005; MORONI et al., 2006a; MORONI et al., 2006b). 
 
Concomitantemente, o diâmetro da ponteira também é um fator a ser considerado nos 
parâmetros de prototipagem, uma vez que o material sofre estresse termomecânico ao longo do 
processo. Deste modo, quanto menor o diâmetro, maior é tensão que as cadeias recebem ao longo 
do processamento. Logo, exigem maiores pressões (força) do equipamento, e mais baixa deve ser 
viscosidade dos materiais para o sucesso da prototipagem.    
 
A relação entre a proporção molar de DLLA e TMC e sua influência na viscosidade das 
soluções poliméricas foi avaliada por Bao et al. (2014), com resultados expressivos. Os valores 
obtidos acrescem de 879 para 2735 centipoise (cP) com o aumento da concentração de TMC de 
10% para 50%, o que representa um valor 3 vezes maior, em comparação com a amostra 90:10. 
Correlacionando estes resultados com o nosso trabalho, a dificuldade de prototipagem da 
composição 50:50 foi relacionada a viscosidade. Estima-se, que a viscosidade da solução 
polimérica aumentou em função da adição de TMC a cadeia, causando o mesmo efeito relatado 
por Bao et al., (2014), dificultando assim a deposição das fibras na proporção PLDLA-co-TMC 
(50:50).  
 
Os resultados dos ensaios de caracterização dos arcabouços de PLDLA-co-TMC 70:30 e 
50:50 serão apresentados em conjunto com os resultados provenientes do estudo de degradação in 
vitro, de forma simplificada, a permitir a comparação e avaliação dos mesmos.   
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5.2  Estudo da degradação in vitro 
 
 
O estudo de degradação in vitro foi realizado para melhor compreensão da influência do 
processo de degradação hidrolítica na massa molecular e nas propriedades morfológicas, térmicas 
e mecânicas dos arcabouços obtidos.  
 
O entendimento da degradação dos polímeros biorreabsorvíveis é baseado no estudo in 
vitro mimetizando o meio fisiológico, de forma aproximada com o que ocorre in vivo. No caso de 
um material novo, como o terpolímero PLDLA-co-TMC, o estudo in vitro permite conhecer o 
perfil de degradação do material, possibilitando entender como suas propriedades variam ao 
longo do tempo (FEDRIZZI, 2012).  
 
Apesar se ser considerado heterogêneo, uma vez que as taxas de degradação dos polímeros 
são dependentes de vários fatores como razão molar dos meros provenientes na cadeia do 
polímero, massa molar do polímero, grau de cristalinidade, morfologia do dispositivo, pH e local 
do implante (MILLER et al., 1977; HOLLINGER e BATTISTONE, 1986; SUGANUMA e 
ALEXANDRE, 1993; ATHANASIOU et al., 1998; DUEK et al., 1999; ATALA, 2000), o estudo 
in vitro fornece dados representativos que convencionam padrões em estudos acadêmicos e 
especificações comerciais, como tempo de degradação, perda de propriedades mecânicas e massa 
molar, características estas fundamentais para a escolha e determinação da aplicação biomédica.   
 
 
5.2.1 Análise Macroscópica da degradação in vitro  
 
As figuras 10 e 11 apresentam as imagens dos arcabouços de PLDLA-co-TMC obtidos nas 
proporções 70:30 e 50:50, respectivamente, ao longo dos tempos de degradação de 0, 4, 8 e 12 
semanas.  
 
A fibra depositada na proporção 70:30 apresentou-se transparente, rígida e mais propensa à 
fratura, enquanto que, a obtida com a proporção 50:50, também transparente, apresentou-se mais 
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elástica e dúctil em comparação com a 70:30. Ambas as proporções apresentaram superfície lisa e 
contínua.   
 
Embora não tenha sido realizado nenhum ensaio cíclico de fluência mecânica para 
avaliação e quantificação das propriedades viscoelásticas das fibras prototipadas, fica evidente, 
no manuseio e manufatura dos arcabouços, que o PLDLA-co-TMC na proporção 50:50 apresenta 
memória de forma (shape memory). Este comportamento também foi observado por Zini e 
Scandola (2007) em terpolímeros de poli(L-latídeo-co-glicólico-co-trimetileno carbonato). Bao et 
al. (2014) relatou o efeito de memória em arcabouços fibrosos de PDLLA-co-TMC fabricados 
por eletrofiação. Em seu estudo, as fibras de PDLLA-co-TMC exibiram excelentes propriedades, 
com recuperação macroscópica em 10s a 39ºC e taxa de recuperação > 94%. Foi observado que, 
com o aumento das tensões repetidas, a deformação tornou-se maior (de 91% no 1º ciclo para 
173% no 8º ciclo), indicando um efeito de deformação/fluência. A adição de monômeros em 
diferentes proporções de 90:10 a 50:50 permitiu também a modulação da Tg entre 19 e 44ºC, 
faixa esta considerada relevante para aplicação biomédica, dentro da classe de materiais 
inteligentes que respondem a estimulo térmico (BAO et al., 2014).   
 
Macroscopicamente, verifica-se que os arcabouços 70:30 mantiveram sua forma cilíndrica 
até 12 semanas em solução tampão fosfato-salino, com pequena alteração nas bordas. Nota-se 
também que a transparência apresentada inicialmente diminui, passando a esbranquiçado, e que 
há um aumento na espessura das fibras em função do tempo de degradação, devido a elevada 
absorção de água (Figura 10).  
 
Já os arcabouços obtidos com a proporção 50:50 apresentaram deformação da estrutura 
tridimensional após 4 semanas; com 8 semanas de degradação observou-se alteração drástica da 
morfologia arquitetônica, que passou de cilíndrica para arredonda, com adesão ao fundo do tubo. 
Após 12 semanas in vitro, o material transformou-se em um gel com perda completa da 
orientação das fibras (Figura 11). 
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Figura 10 - Imagens macroscópicas da degradação in vitro dos arcabouços de PLDLA-co-
TMC 70:30 em função do tempo. 
 
 
 
Figura 11 - Imagens macroscópicas da degradação in vitro dos arcabouços de PLDLA-co-
TMC 50:50 em função do tempo. 
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Durante o processo de degradação dos polímeros biorreabsorvíveis, as cadeias poliméricas 
são quebradas em unidades menores por hidrólise simples e, quando implantados, os produtos de 
sua degradação são eliminados do corpo por vias metabólicas, como a via do ciclo do ácido 
cítrico ou por excreção renal (SANTOS Jr. e WADA, 2007). Diante disso, o grande benefício na 
utilização destes polímeros é que, além de hidroliticamente degradáveis, eles são 
biorreabsorvíveis e biocompatíveis, estimulando assim a reparação e a remodelação do tecido 
lesionado. 
 
Sabe-se que o arcabouço ideal para engenharia tecidual deve ser desenvolvido a partir de 
um material com adequada taxa de degradação. O processo de degradação de polímeros 
biorreabsorvíveis é conhecido e amplamente descrito na literatura, onde diversos fatores 
influenciam seu comportamento (GÖPFERICH, 1996). Homopolímeros como o PLLA e PCL 
degradam muito lentamente, devido à alta cristalinidade e hidrofobicidade (LI, 1999), em 
simultâneo, a liberação de produtos ácidos durante a degradação de poliésteres pode resultar em 
reações inflamatórias (AUNOBLE et al., 2006). Diante disso, a copolimerização de poliésteres 
com policarbonatos, como o TMC, representa também um meio para reduzir a acidez dos 
produtos de degradação, ajustando a taxa de degradação e as propriedades mecânicas para a 
aplicação requerida (YANG et al., 2010). 
 
 
5.2.2 Microscopia eletrônica de varredura (MEV) 
 
 
As eletromicrografias da superfície e lateral dos arcabouços de PLDLA-co-TMC (70:30) e 
(50:50), são apresentadas nas figuras 12 e 13, ao longo dos tempos de degradação.  
 
Na caracterização inicial (tempo 0), os arcabouços exibem geometria bem definida, porosa, 
interligada, com distribuição regular e controlada do tamanho dos poros, fato este unicamente 
resultante do processo de fabricação obtido pela técnica de deposição de fibras 3D/FDM. O 
diâmetro das fibras e poros arquitetados no desenho foram semelhantes ao concebido no 
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arcabouço prototipado, o que deve ser adequado para o crescimento efetivo de células e tecido no 
interior do dispositivo. Medidas quantitativas dos poros podem ser visualizadas nas tabelas 2 e 3.  
 
Sabe-se que os arcabouços poliméricos devem ser suficientemente porosos para permitir 
que uma alta densidade de células sejam semeadas, mas também devem possuir estabilidade 
mecânica suficiente e uma rede bem definida de poros interconectados, que possibilitem o 
crescimento do tecido dentro da estrutura implantada (KARAGEORGIOU e KAPLAN, 2005). 
Contudo, fica claro que não há consenso em relação ao tamanho de poro ideal. O tema é 
controverso, mas, em geral, é aceito que este parâmetro dependa do tipo celular e tecido que se 
destine restaurar ou substituir. Diante disso, visando aplicação na engenharia tecidual 
fibrocartilaginosa, macroporos de 350 µm foram projetados entre as fibras no eixo “x” de 
plotagem neste estudo. 
 
Ao longo do ensaio de degradação in vitro observou-se inchaço das fibras dos arcabouços 
70:30 devido à absorção de água. Esta alteração é visualmente observada no MEV e pode ser 
constatada pelo decréscimo da dimensão dos poros arquitetados (Tabela 2). Observa-se também a 
degradação do material com erosão superficial, gradativa e proporcional ao tempo de imersão, 
com presença de microporos que aumentam em tamanho e quantidade (Figura 12C, F, I e L). 
Essa erosão é parte do processo característico dos polímeros biorreabsorvíveis devido a hidrólise 
das ligações ésteres (REZENDE et al., 2005; BARBANTI et al., 2006).  
 
O aumento no diâmetro das fibras e a redução do tamanho dos poros (Tabela 3) também 
foram constatados para a proporção 50:50, vale, contudo, salientar a rápida deformação 
geométrica ao longo dos tempos de degradação, com perda da interconexão porosa após 8 
semanas para esta proporção (Figura 13G e H). 
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Figura 12 - Eletromicrografias obtidas por MEV do arcabouço PLDLA-co-TMC na proporção 
70:30 ao longo do ensaio de degradação in vitro. (A,D,G,J) Superfície do arcabouço; (B,E,H,K) 
Lateral do arcabouço; (C,F,I,L) Alta magnitude da superfície, 1000x. Notar a erosão da superfície 
das fibras ao longo dos tempos de degradação em solução de PBS. 
 
Tabela 2: Valores de tamanho dos poros da superfície e lateral dos arcabouços de PLDLA-co-
TMC (70:30) ao longo dos tempos de degradação in vitro (n = 3), obtidos por MEV.  
 Poro Superfície Poro Lateral 
Tempo 0 384-366 µm ~ 340 µm 
Tempo 4 sem 277-300 µm ~ 290 µm 
Tempo 8 sem 319-277 µm ~ 260 µm 
Tempo 12 sem 220-170 µm ~ 188 µm 
Tempo 0 sem 
Tempo 4 sem 
Tempo 8 sem 
Tempo 12 sem 
A B C 
D E F 
G H I 
J K L 
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Figura 13 - Eletromicrografias obtidas por MEV do arcabouço PLDLA-co-TMC na proporção 
50:50 ao longo do ensaio de degradação in vitro. (A,D,G) Superfície do arcabouço; (B,E,H) 
Lateral do arcabouço; (C,F,I) Alta magnitude da superfície, 1000x. Notar a deformação dos 
arcabouços ao longo dos tempos de degradação em solução de PBS. 
 
 
Tabela 3: Valores de tamanho dos poros da superfície e lateral dos arcabouços de PLDLA-co-
TMC (50:50) ao longo dos tempos de degradação in vitro (n = 3), obtidos por MEV.  
 Poro Superfície Poro Lateral 
Tempo 0 346-332 µm ~ 208 µm 
Tempo 4 sem 250-215 µm ~ 140 µm 
Tempo 8 sem 90-72 µm ~ 80 µm 
 
 
 
Tempo 0 sem 
Tempo 4 sem 
Tempo 8 sem 
A C B 
D F E 
G I H 
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Sabe-se que o mecanismo da degradação dos polímeros biorreabsorvíveis in vitro 
demonstra ser um processo heterogêneo na extensão de dispositivos sólidos. É o denominado 
efeito auto catalítico dos poliésteres biorreabsorvíveis (BARBANTI et al., 2006; GLEADALL et 
al. 2014a). A presença de terminais ácidos catalisa a reação de degradação. No início, a 
degradação é mais rápida na superfície do que no centro, devido ao gradiente de absorção de 
água. Entretanto, após a difusão dos produtos presentes na superfície da matriz para o meio, a 
baixa taxa de difusão dos produtos da reação no interior do material gera um acúmulo de ácidos, 
fazendo com que as estruturas densas tenham uma erosão inicial na superfície, mas apresentem 
uma degradação mais acentuada no centro (KELLOMÄKI et al., 2004). Já, no processo de 
degradação de dispositivos porosos, deve se considerar a alta taxa de difusão dos oligômeros 
solúveis em água em toda a extensão do material conduzindo a uma degradação mais uniforme. 
 
O ensaio de MEV não foi realizado no tempo de 12 semanas para a proporção 50:50 devido 
a alta deformação que o material sofreu ao removê-lo do frasco influenciando diretamente na 
avaliação da morfologia.  
 
 
5.2.3 Cromatografia de permeação em gel (GPC) 
 
 
As tabelas 4 e 5 apresentam os valores obtidos para massa molar média ponderada (Mw), 
massa molar média numérica (Mn) e índice de polidispersão (IP) dos pellets e arcabouços de 
PLDLA-co-TMC nas proporções 70:30 e 50:50, respectivamente.  
 
Observa-se um decréscimo do tamanho das cadeias (Mw) e (Mn) após o processamento 
termomecânico. Esta queda é expressiva para a proporção 50:50, sendo, no entanto, não 
significativa na composição 70:30, uma vez que o arcabouço manteve massa molar na mesma 
ordem de grandeza, o que era esperado devido à maior proporção de L-co-D,L lactídeo. 
 
A queda da massa molar média após processamento envolvendo altas temperaturas também 
foi constatada por Pêgo e colaboradores (2003b) em várias proporções de PDLLA-co-TMC. Os 
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mesmos resultados foram relatados por Korpela et al. (2013) onde arcabouços de PLA e PCL 
obtidos por FDM apresentaram uma queda de 7% na Mn, após o processamento.      
 
Avaliando-se os arcabouços ao longo do processo de degradação, observa-se que a redução 
do tamanho das cadeias (Mw) é acompanhada pela redução no número das cadeias (Mn), a qual 
se torna expressiva a partir do tempo de 8 semanas na proporção 70:30 e 12 semanas na 
proporção 50:50, sugerindo perda de propriedades mecânicas dos arcabouços.  
 
Esses resultados corroboram com as alterações morfológicas observadas com perda 
completa da estrutura tridimensional após 12 semanas para a proporção 50:50 e estão de acordo 
com o perfil comportamental previsto, uma vez que em meio aquoso, o polímero absorve água e 
inicia-se a cisão das ligações ésteres, ocasionando uma diminuição da massa molar (GLEADALL 
et al., 2014a; GLEADALL et al., 2014b).  
 
O índice de polidispersão é relativo a relação Mw/Mn que quanto mais próximo a 1 indica 
maior a homogeneidade relativa do sistema. Os valores de polidispersão de ambas as amostras é 
em torno de um, indicando que o terpolímero apresenta uniformidade da distribuição dos 
tamanhos das cadeias.  
 
 
Tabela 4: Massa molar de arcabouços de PLDLA-co-TMC (70:30) ao longo do ensaio de 
degradação in vitro. 
PLDLA-co-TMC 70:30 Mw (g.mol-1) Mn(g.mol-1) IP 
Pellet 210912 204637 1,03 
Arcabouço 0  200604 192764 1,04 
Arcabouço 4 sem 184509 169194 1,09 
Arcabouço 8 sem 99496 96469 1,03 
Arcabouço 12 sem 45521 44109 1,03 
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Tabela 5: Massa molar de arcabouços de PLDLA-co-TMC (50:50) ao longo do ensaio de 
degradação in vitro. 
PLDLA-co-TMC 50:50 Mw (g.mol-1) Mn (g.mol-1) IP 
Pellet 156146 89622 1,79 
Arcabouço 0  53535 89722 1,49 
Arcabouço 4 sem 30661 62271 1,65 
Arcabouço 8 sem 28493 42944 1,38 
Arcabouço 12 sem 4205 11801 1,69 
 
 
 
 
Figura 14 - Gráfico representativo da perda de massa dos arcabouços ao longo dos tempos de 
degradação in vitro. A figura evidencia em torno de 8 semanas queda atingindo um valor 
próximo a 50%, em relação a massa molar inicial.  
 
 
As propriedades físicas de um polímero são diretamente dependentes de sua massa molar. 
Valores elevados de massa molar estão diretamente relacionados a materiais com bom 
desempenho mecânico, mesmo depois de métodos de processamento que podem induzir cisão de 
cadeia como por exemplo quando submetidos a temperaturas que provocam fusão ou 
amolecimento (VON OEPEN e MICHAELI, 1992; GOGOLEWSKI et al., 1993) e até mesmo 
durante processos de esterilização por radiação (BIRKINSHAW et al., 1992). O controle da 
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massa molecular inicial de um polímero degradável é, portanto uma ferramenta eficiente no 
controle do lapso de tempo antes do início da perda de propriedades mecânicas e perda de massa, 
bem como para o controle do tempo para completa biorreabsorção do polímero (PITT et al., 
1981). 
 
Diante dos resultados, sob as condições de processamento aplicadas, o arcabouço 
polimérico PLDLA-co-TMC (70:30) apresentou massa molar na ordem de 105 g.mol-1, como é o 
requerido para um grande número de aplicações ósseas e cartilaginosas, situações estas que 
requerem materiais com boas propriedades mecânicas (GOGOIEWSKI, 2000). Estes resultados 
estão de acordo com os obtidos por Messias (2011) e Fedrizzi (2012) para a mesma proporção do 
terpolímero. Por outro lado, o arcabouço PLDLA-co-TMC na proporção 50:50 pode ser 
recomendado para aplicações em tecidos moles, que exigem taxas de reabsorção mais rápidas.   
 
 
5.2.4 Calorimetria exploratória diferencial (DSC) 
 
 
Com objetivo de investigar a influência das condições de processamento no Bioplotter™, 
bem como a influência da degradação in vitro nas propriedades térmicas dos materiais, a 
temperatura de transição vítrea (Tg) foi determinada pela técnica de DSC (Figuras 15, 16 e 17). 
Verifica-se que as amostras apresentam apenas Tg e não mostram picos endotérmicos referente à 
fusão do material, indicando a característica amorfa das mesmas.  
 
A figura 15 exibe as curvas de DSC para as amostras antes do processamento (pellets) e dos 
arcabouços de PLDLA-co-TMC prototipados. De acordo com a curva, a Tg do material na 
proporção 70:30 é em torno de 35ºC e de 17°C para a proporção 50:50. Este resultado está de 
acordo com os trabalhos anteriormente realizados pelo grupo para as respectivas proporções 
(MOTTA et al., 2011; FEDRIZZI, 2012; MELO et al., 2012).  
 
Após o processamento do material no Bioplotter™ não foi verificada alteração na Tg, além 
disso, nenhuma evidência de cristalinidade foi encontrada. Estes resultados demonstram que, 
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apesar do processamento termomecânico que o polímero sofreu durante a obtenção do arcabouço 
3D, o material manteve suas características intrínsecas favorecendo sua aplicação na engenharia 
tecidual. 
 
 
Tabela 6: Variação da Tg nos pellets e arcabouços de PLDLA-co-TMC, nas proporções 70:30 e 
50:50, em função do tempo de degradação. 
PLDLA-co-TMC Pellet T0 T4sem T8sem T12sem 
70:30 35°C 35°C 36°C 30°C 26°C 
50:50 17°C 17°C 16°C 14°C 10°C 
 
 
 
 
Figura 15 - Curvas de DSC obtidas a partir dos pellets e arcabouços prototipados, sendo: A) 
PLDLA-co-TMC 70:30. A Tg encontra-se em torno de 35ºC. B) PLDLA-co-TMC 50:50. A Tg 
encontra-se em torno de 17ºC. 
A 
B                Pellet 
                 Arcabouço 
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As figuras 16 e 17 apresentam as curvas de DSC dos arcabouços prototipados 70:30 e 
50:50 ao longo dos tempos de degradação. A variação da Tg ao longo do estudo de degradação 
por ser visualizada na tabela 6, através da qual é possível constatar uma queda expressiva após 12 
semanas de degradação. Esses resultados estão de acordo com Fedrizzi (2012), em que, 
transcorridos 90 dias da degradação in vitro, a Tg dos pinos de PLDLA-co-TMC (70:30) foi 
significativamente afetada de 36°C para 27°C, e continuou caindo até -1°C, após 150 dias de 
degradação. 
 
Nota-se também que mesmo após a degradação in vitro o material, em ambas as 
proporções, manteve-se amorfo, apresentando somente a temperatura de transição vítrea. 
Segundo Fedrizzi (2012) a presença do TMC ao longo da cadeia atua de forma a impedir que 
ocorra a cristalização, mesmo de forma discreta através da organização das cadeias, responsável 
pela presença de cristais como verificado por Monteiro (2007) para o PLDLA puro. 
 
Segundo a literatura o copolímero PLDLA puro apresenta Tg em 57°C tanto no 1° quanto 
no 2° aquecimento, sem apresentar temperatura de fusão (Tm) (MONTEIRO, 2007; DUARTE, 
2009). Esta ausência de fusão pode ser explicada pela distribuição aleatória das unidades 
levogera (L) e destrogera (D) rotatórias na cadeia polimérica do copolímero PLDLA, 
inviabilizando a possibilidade de domínios cristalinos, tornando o material amorfo.  
 
Considerando-se que essa classe de polímeros sofre degradação por hidrólise e que a fase 
cristalina é de difícil acesso à água e outros permeantes, um aumento na cristalinidade reduz a 
taxa de degradação por cisão da cadeia devido a uma diminuição nos limites acessíveis 
hidrolisáveis. No que diz respeito à utilização destes polímeros para aplicações biomédicas, deve-
se considerar o fato de que os restos cristalinos formados durante a degradação podem causar 
uma resposta inflamatória tardia indesejada, influenciando negativamente no crescimento 
tecidual e respectiva função fisiológica (BOS et al., 1991), tornando o uso de materiais amorfos 
preferível, como se apresentou o terpolímero PLDLA-co-TMC. 
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Figura 16 - Termogramas de DSC do 2º aquecimento de arcabouços de PLDLA-co-TMC (70:30) 
em função dos tempos de degradação. 
 
 
Figura 17 - Termogramas de DSC do 2º aquecimento de arcabouços de PLDLA-co-TMC 
(50:50) em função dos tempos de degradação. 
             Arcabouço 0 semanas 
             Arcabouço 4 semanas 
             Arcabouço 8 semanas 
             Arcabouço 12 semanas 
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Sabe-se que o poli(trimetileno carbonato) (PTMC) é um polímero intrinsecamente amorfo 
com Tg entre -10 ºC a -17ºC (YANG et al., 2010). Ambas as proporções deste estudo também se 
apresentaram amorfas. As Tgs foram detectadas em 35ºC e 17ºC para o PLDLA-co-TMC com 
30% de TMC e 50% de TMC, respectivamente, valores estes que se encontram entre os valores 
de Tg dos homopolímeros. O fato de que apenas a Tg ser detectada para o terpolímero indica que 
a estrutura da cadeia é predominantemente aleatória. 
 
Considerando o valor da Tg do copolímero PLDLA (57°C) e os resultados obtidos para as 
proporções, verifica-se uma diminuição da Tg devido à influência direta do TMC, dado este 
importante no processamento do material, pois direciona as condições que devem ser empregadas 
na obtenção dos dispositivos (FEDRIZZI, 2012).  
 
Estes resultados também foram relatados por Pêgo et al. (2003b) e Bao et al. (2014) que 
observaram que a adição do monômero TMC em sistemas diminuiu significativamente a Tg em 
combinação com o PDLLA. Esta diminuição foi mais acentuada para as proporções mais altas de 
TMC (85:15 e 75:25), demonstrando através da equação de Fox a correlação linear entre as Tg 
dos polímeros puros e suas proporções com valores entre 53°C para o poli(DLLA) a -17°C para o 
poli(TMC).  
 
De acordo com a literatura, a estrutura química do TMC com presença de átomos de 
oxigênio na cadeia polimérica proporciona uma maior flexibilidade ao material, permitindo que 
as cadeias adquiram movimento em uma temperatura de transição vítrea mais baixa (PÊGO et al., 
2003b; MESSIAS, 2011), demonstrando, assim, a eficiência da adição de monômeros nas 
propriedades da matriz polimérica. A Tg do PLDLA-co-TMC 50:50 a 17ºC indica que polímero é 
elástico a temperatura ambiente (BAO et al., 2014). 
 
Contudo, neste momento, é importante ressaltar que a Tg abaixo da temperatura ambiente 
afeta diretamente suas propriedades mecânicas e padrões de prototipagem (KORPELA et al., 
2013). A temperatura de fusão (Tm) é um importante parâmetro na FDM, pois determina a 
temperatura de deposição. O fato de ambas as proporções de PLDLA-co-TMC serem amorfas e 
apresentaram apenas temperatura de transição vítrea aumenta o desafio na padronização e 
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obtenção de arcabouços pela técnica de deposição de fibras. Contudo, esses materiais permitirão 
a introdução de novas soluções para as dificuldades da engenharia tecidual, utilizando a FDM 
como um método de manufatura aditiva. 
 
 
5.2.5 Análise termogravimétrica (TGA) 
 
 
Os arcabouços de PLDLA-co-TMC 70:30 e 50:50 foram analisados por TGA no intuito de 
avaliar a estabilidade térmica do material. Por meio desta técnica é possível obter a temperatura 
de início de perda de massa (Ti), início extrapolado do evento térmico (T onset) e a temperatura 
na qual a perda de massa é máxima, através do pico da curva derivada (Td). Esta informação é 
fundamental para padronização dos parâmetros de processamento de um dispositivo que envolva 
calor, sem que ocorra perda da massa molar devido a alta temperatura, prejudicando assim, suas 
propriedades mecânicas e desempenho. 
 
Pode-se verificar que todas as amostras de PLDLA-co-TMC (pellets e arcabouços, 70:30 e 
50:50) apresentaram um único estágio de perda de massa (Figuras 18 e 19). As tabelas 7 e 8 
representam os valores de T onset e Td durante o processo de degradação, obtidas a partir dos 
gráficos provenientes das Figuras 18 e 19.  
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Figura 18 - Análise termogravimétrica do terpolímero PLDLA-co-TMC (70:30). A) Pellet;          
B) Arcabouço tempo 0; C) Arcabouço 4 sem; D) Arcabouço 8 sem; E) Arcabouço 12 sem.  
 
 
Pode-se observar que houve queda da temperatura de degradação do arcabouço “tempo 0” 
em comparação ao pellet. A partir da 8a semana (70:30) e da 4a semana (50:50), ocorre uma 
diminuição na temperatura de degradação das amostras em comparação com o arcabouço 0, 
decorrente do processo de degradação hidrolítica da amostra. Estes dados estão de acordo com os 
obtidos na análise de GPC, onde é observada a diminuição da massa molecular.  
 
  B   C 
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Figura 19 - Análise termogravimétrica do terpolímero PLDLA-co-TMC (50:50). A) Pellet; B) 
Arcabouço tempo 0; C) Arcabouço 4 sem; D) Arcabouço 8 sem; E) Arcabouço 12 sem. 
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Tabela 7: Estabilidade térmica do PLDLA-co-TMC (70:30), ao longo dos tempos de degradação 
in vitro: temperatura de onset (T onset) e temperatura onde a perda de massa é máxima (Td).  
PLDLA-co-TMC 70:30 
Tempos de degradação T onset Td 
Pellet 331°C 350°C 
Arcabouço 0 298°C 325°C 
Arcabouço 4 sem 298°C 331°C 
Arcabouço 8 sem 288°C 309°C 
Arcabouço 12 sem 291°C 320°C 
 
 
Tabela 8: Estabilidade térmica do PLDLA-co-TMC (50:50), ao longo dos tempos de degradação 
in vitro: temperatura de onset (T onset) e temperatura onde a perda de massa é máxima (Td). 
PLDLA-co-TMC 50:50 
Tempos de degradação T onset Td 
Pellet 325°C 363°C 
Arcabouço 0 312°C 354°C 
Arcabouço 4 sem 296°C 332°C 
Arcabouço 8 sem 293°C 337°C 
Arcabouço 12 sem 283°C 306°C 
 
 
As diminuições das Td (TGA) e Tg (DSC) observadas nos arcabouços devido à presença do 
TMC está de acordo com a literatura. Segundo os autores, o TMC aumenta a mobilidade 
molecular e diminui a fricção interna entre as cadeias do polímero, o que provavelmente 
corroborou para uma estrutura menos estável do PLDLA puro (T onset: 333ºC e Td: 362ºC), 
demonstrando novamente a eficiência da adição de monômeros nas propriedades da matriz 
polimérica (PÊGO et al., 2003b; MESSIAS, 2011). 
 
Embora os valores de Tg para as amostras não tenham variado como verificado nas análises 
de DSC, os resultados de TGA indicam que as condições de processamento para prototipagem 
dos arcabouços diminuíram a estabilidade térmica dos materiais uma vez que ambos os pellets, 
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70:30 e 50:50, apresentaram redução dos valores de T onset e Td, após processados em 
arcabouços. 
 
Os valores obtidos de perda de massa também foram avaliados em dispositivos de PLDLA-
co-TMC (70:30) por Messias (2011) e Fedrizzi (2012), que variam entre 290-304°C para T onset 
e Td entre 317-330°, respectivamente.  
 
Fedrizzi (2012) demonstrou que em até 90 dias de estudo não ocorreu nenhuma variação 
significativa na temperatura de início de perda de massa para o dispositivo de PLDLA-co-TMC 
(70:30), mantendo-se próximas à temperatura verificada para o tempo 0. A queda no valor de      
T onset tornou-se significativa apenas por volta de 120 dias, confirmando a estabilidade térmica 
do material até esse período, condizendo com os resultados apresentados aqui.  
 
O mesmo raciocínio pode ser aplicado para os arcabouços 50:50, que dispõem de uma 
pequena queda constante das T onset e Td ao longo dos tempos de degradação, apresentando 
variação significativa após 12 semanas.   
 
No entanto, esses valores não apresentam significado maior em aplicações biomédicas uma 
vez que a temperatura corporal do organismo humano considerada normal (95% da população) 
está na faixa de 36 a 37ºC, sendo, portanto, importante para caracterização térmica do material, 
compreensão do comportamento em degradação e definição de parâmetros em condições de 
processamento.  
 
 
5.2.6 Ensaio mecânico de compressão 
 
 
O desempenho mecânico é um dos requisitos essenciais para um biomaterial ser utilizado 
como arcabouço na engenharia tecidual. Para tanto, ensaios de compressão foram realizados nos 
arcabouços cilíndricos de PLDLA-co-TMC obtidos por manufatura aditiva, nas proporções 70:30 
e 50:50, de acordo com os tempos de degradação. Os resultados estão apresentados nas curvas 
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tensão-deformação sem fratura, que mostram claramente a diferença entre as composições dos 
arcabouços durante o ensaio de compressão (Figura 20).  
 
A curva representativa de cada amostra foi escolhida dentro de cada um dos grupos (N = 6 
amostras), com o intuito de comparar os comportamentos dos arcabouços à compressão, ao longo 
dos tempos de degradação, até deformação plástica. Nenhuma das amostras atingiu o seu ponto 
de ruptura, mas as tensões de compressão aumentaram gradualmente até o fim do ensaio.  
 
 
 
 
 
 
Figura 20 - Curva comparativa tensão/deformação obtida a partir de arcabouços cilíndricos 
de PLDLA-co-TMC nas proporções 70:30 e 50:50, em ensaio de compressão, ao longo dos 
tempos de degradação. Evidencia-se a região linear inicial com valores diferentes de 
deformação. Para melhor visualização, as curvas de tensão-deformação das amostras 50:50 
foram ampliadas na parte superior desta imagem. 
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A tabela 9 apresenta os valores referentes ao módulo elástico, obtido a partir do ensaio de 
compressão e calculado com base na inclinação da região linear da curva em relação a área. 
 
O ensaio mecânico não foi conduzido para as amostras 50:50 após 12 semanas de 
degradação devido à perda da estrutura geométrica ao longo do estudo de degradação in vitro, 
impossibilitando a análise.   
 
 
Tabela 9: Valores referentes ao módulo elástico obtido a partir do ensaio de compressão para 
arcabouços de PLDLA-co-TMC, nas proporções 70:30 e 50:50.  
Modulo Elástico (MPa) 
Média ± Desvio T0sem T4sem T8sem T12sem 
PLDLA-co-TMC 70:30 83,64 ± 20,79 72,46 ± 28,53 45,45 ± 21,13 10,86 ± 2,01 
PLDLA-co-TMC 50:50 3,67 ± 0,80 2,77 ± 0,75 1,60 ± 0,36 - 
 
 
Materiais poliméricos apresentam comportamento mecânico intermediário ao elástico e ao 
viscoso, sendo denominados viscoelásticos (CASSU e FELISBERTI, 2005). A região linear é 
bem evidente em valores baixos de tensão, destacando-se, assim, uma resposta mecânica inicial. 
Essa região é seguida por um platô em região intermediária com tensões moderadas e menor 
rigidez e finalmente, pode-se perceber outra região rígida da curva tensão/deformação com 
tensões elevadas (HUTMACHER et al., 2001). O rápido aumento da tensão ocorre após a 
densificação das estruturas, quando a porosidade é perdida. 
 
As curvas obtidas para os arcabouços de PLDLA-co-TMC são semelhantes aos 
apresentados por arcabouços porosos de PCL (KYRIAKIDOU et al., 2008; KORPELA et al., 
2013), estando de acordo com o comportamento mecânico dos materiais poliméricos 
hidroliticamente degradáveis. 
 
As curvas e os valores apresentados identificam os arcabouços provenientes da proporção 
70:30 como mais rígidos em comparação com a proporção 50:50. Esta inferência corrobora com 
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a hipótese deste estudo, afigura-se que o comportamento mecânico dos arcabouços é 
significativamente diferente, em particular, governado pelo ácido lático. Quando o L-co-DLA é 
dominante na composição, dá origem a propriedades mecânicas dos materiais em um estado 
rígido, uma vez que o mesmo possui alto módulo elástico. Em contraste, a proporção 50:50 
apresentou baixo módulo elástico. Este comportamento também está relacionado às 
características térmicas do material, uma vez que a proporção 50:50 apresentou Tg abaixo da 
temperatura ambiente, permitindo um comportamento elástico sob tensão. Consequentemente, as 
propriedades mecânicas dos arcabouços de PLDLA-co-TMC variam de estado rígido, vítreo 
(70:30) a flexível e elastomérico (50:50), semelhante a uma borracha, variando-se a proporção de 
monômeros.   
 
O comportamento apresentado pelo material PLDLA-co-TMC (70:30) ao longo do estudo 
de degradação in vitro foi previamente estudado na dissertação de mestrado de Fedrizzi (2012), 
que constatou uma queda expressiva no valor do módulo de Young, após o tempo de 90 dias, 
demonstrando que o material em questão perde propriedade mecânica por volta desse período. A 
manutenção da morfologia cilíndrica até 90 dias de degradação in vitro, para a proporção 70:30, 
verificada por MEV no presente estudo, está igualmente de acordo com estes resultados.  
 
Considerando o conceito de biocompatibilidade e as estreitas correlações entre massa 
molar, propriedades mecânicas, composição química e aplicação específica, torna-se fundamental 
a integração dos resultados em estudos de caracterização. Analisando-se os dados obtidos nas 
análises de GPC e ensaio de compressão, observa-se uma clara relação diretamente proporcional 
entre massa molar e propriedades mecânicas. A queda nos valores de Mw, Mn e modulo elástico, 
durante o processo de degradação hidrolítica, evidenciam essa observação.  
 
Estes resultados também estão de acordo com os obtidos por Bao et al. (2014), em ensaio 
mecânico de tração, no qual o espécime de PDLLA-co-TMC (90:10) apresentou alto módulo 
elástico (199,88 MPa), resistência à tração próximo a 4 MPa e baixa deformação na ruptura (em 
torno de 20%). No mesmo estudo, a composição 70:30 apresentou Tg acima da temperatura 
ambiente e módulo elástico de 52 MPa, já notavelmente inferior a composição 90:10. Em 
contraste absoluto, a composição 50:50 exibiu baixo módulo elástico (inferior a 5 MPa), porém 
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elevada resistência à tração (10,16 MPa) e deformação na ruptura de 418%. Os valores de 
módulo não podem ser comparados com os obtidos nesta tese, pois os arcabouços foram 
produzidos por técnicas diferentes e analisados com outra metodologia; contudo, os dados são 
representativos das diferenças entre as razões molares dos monômeros e sua respectiva influência 
nas propriedades mecânicas e tempo de degradação.  
 
Da mesma forma, é importante salientar que os valores de módulo elástico obtidos neste 
ensaio de compressão são característicos do dispositivo na deposição geométrica 0/90º e não do 
material PLDLA-co-TMC. Sabe-se que parâmetros de prototipagem como disposição paterna dos 
ângulos entre as fibras, distribuição da porosidade e tamanho dos poros, alteram de forma 
representativa as propriedades mecânicas dos arcabouços (HUTMACHER et al., 2001; ZEIN et 
al., 2002; HOQUE et al., 2005; HOQUE et al., 2009).   
 
 
5.3  Cultivo celular 
 
 
As células foram descongeladas e diretamente semeadas em frasco de T-75 (75 cm2), 
conforme instruções do fornecedor. A evolução do processo de adesão e proliferação celular pode 
ser acompanhado na Figura 21, até a formação de uma monocamada. Com morfologia 
predominantemente fibroblastóide, indentifica-se a organização de unidades formadoras de 
colônias, com células em espiral. Esses aspectos morfológicos são característicos das CTMS 
(Figura 21D).  
 
Estes resultados também foram obtidos por Javason et al. (2004), Kassem (2004), Barry e 
Murphy (2004), Bydlowski et al. (2009), Penfornis e Pochampally (2011) e Fernández Vallone et 
al. (2013) mostrando que, em cultivo bidimensional, as células mesenquimais proliferam-se em 
monocamadas aderentes ao substrato, constituindo unidades formadoras de colônias (UFCs) e 
adquirindo morfologia fusiforme semelhante aos fibroblastos, apresentando prolongamentos 
celulares que facilitam a comunicação celular e, assim, a secreção dos fatores de crescimento in 
vitro que se ligam à matriz extracelular, via proteoglicanos, influenciando o ambiente celular.   
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Figura 21 - Micrografias do cultivo das células-tronco mesenquimais humanas obtidas por 
microscopia invertida de luz, 100x. (A) 3 dias; (B) 5 dias; (C) 7 dias; (D) 9 dias.  
 
 
Devido à alta sensibilidade das células mensenquimais a literatura sugere que os 
subcultivos/passagens sejam realizados antes da confluência total7, em torno de 80%, para evitar 
possíveis alterações celulares. Pela mesma razão há um consenso entre os pesquisadores 
determinando sua condição de uso em terapia celular até a 4a passagem (UEYAMA et al., 2012; 
ZAIM et al., 2012; BINATO et al., 2013). Todavia, muitos estudos ainda estão sendo realizados 
com o intuito de explorar o crescimento in vitro após várias passagens (BERNARDO et al., 2007; 
FICKERT et al., 2011; WANG et al., 2013). 
                                                
7 Constituição de uma monocamada de células, formando um tapete celular contínuo in vitro.  
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Sabe-se que após a confluência celular, as células perdem sua motibilidade e passam a 
apresentar inibição por contato celular, que é observado em culturas primárias. Essas alterações, 
descritas por Abercombie e Heasyaman (1953; 1954) demonstram que as células controlam a sua 
densidade populacional de maneira análoga ao sistema de retroalimentação negativo, sugerindo 
que os fatores de crescimento, a disponibilidade por alimento e espaço, e as proteínas da matriz 
extracelular mantêm o seu microambiente celular e regulam a sua proliferação e diferenciação 
celular. Contudo, ao longo dos subcultivos, procedimento realizado para disponibilizar novo 
substrato para o crescimento e expansão celular, as células sofrem mutações cromossômicas que 
refletem a instabilidade estrutural do DNA ou aneuploidia, após várias passagens. Estas mutações 
propiciam transformações que afetam seu comportamento fenotípico, com possível 
transformação secundária maligna e transferência de genes de telomerase (RUBIO et al., 2005; 
CHARBORD, 2010; BEN-DAVID et al., 2011; UEYAMA et al., 2012). 
 
O conjunto de dados nos levam a concluir que as CTMs provenientes da medula óssea 
constituem uma população de células específicas, estaminais, de tecido adulto. A característica 
multipotente deste tipo celular já foi demonstrada e conta com a versatilidade dos mecanismos de 
reparação em tecidos lesionados. Apesar disso, embora a administração de CTMs possa ser 
extremamente útil em uma série de aplicações clínicas, seu uso não é isento de riscos, que não 
devem ser ignorados no desenvolvimento de protocolos para terapia celular e engenharia tecidual.  
 
Desta forma, neste estudo, as células foram utilizadas a partir da segunda passagem 
(WANG et al., 2005; AUGST et al., 2008; JUNG et al., 2009) até a quarta passagem para as 
análises de viabilidade celular e proliferação celular sobre os arcabouços poliméricos.  
 
 
5.3.1 Viabilidade celular 
 
 
Os resultados obtidos no ensaio de MTT são apresentados na Figura 22. Após 24 horas de 
cultivo, uma maior densidade de células foi encontrada no grupo controle negativo (p < 0,05). O 
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controle positivo (fenol a 1%) apresentou resultado inferior a todos os grupos (p < 0,01). Em 
relação aos arcabouços de PLDLA-co-TMC, não há diferença significativa na viabilidade celular 
conferida pelas proporções 70:30 e 50:50 (p > 0,05).  
 
A média dos resultados proveniente do cultivo sobre os arcabouços de PLDLA-co-TMC, 
confere viabilidade celular superior a 70% em comparação ao controle positivo, demonstrando a 
citocompatibilidade do dispositivo em ambas as proporções (ISO 10993-5, 2009), com valores de 
aproximadamente 85% e 83%, respectivamente.    
 
 
 
Figura 22 - Viabilidade de células-tronco mesenquimais humanas após 24 horas de cultivo. Os 
valores representam a média de seis amostras ± desvio padrão.  
 
 
Estes resultados estão de acordo com a literatura, que preleciona que substratos porosos e 
densos de polímeros biorreabsorvíveis a base de ácido lático e trimetileno carbonato apresentam 
biocompatibilidade conhecida e segura para aplicações médicas e odontológicas (PÊGO et al., 
2003a; DECLERCQ et al., 2006; WANG et al., 2009; SKIN et al., 2010; YANG et al., 2010; 
NEUSS et al., 2011; LEEUWEN et al., 2012a; LEEUWEN et al., 2012b; BAO et al., 2014).  
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5.3.2 Proliferação celular 
 
 
O perfil do comportamento proliferativo das células-tronco mesenquimais humanas, após 2, 
7, 14 e 21 dias de cultivo, é evidenciado na Figura 23. Ao longo de todo o experimento, 
entretanto, não há diferença estatística na quantidade de DNA encontrada nos arcabouços de 
PLDLA-co-TMC (p > 0,05).   
 
No decorrer dos tempos de cultivo, nota-se um crescimento ascendente do número de 
células, onde os arcabouços sustentaram a proliferação celular até o período de 21 dias in vitro. 
Estes resultados demonstram que ambas as proporções poliméricas, 70:30 e 50:50, podem ser 
utilizadas como arcabouço na engenharia tecidual. 
 
 
Figura 23 - Proliferação de células-tronco mesenquimais humanas em arcabouços de PLDLA-
co-TMC, após 2, 7, 14 e 21 dias de cultivo em spinner flask. Os dados representam a média ± 
desvio padrão de cinco amostras. Os arcabouços 70:30 e 50:50 são equivalentes entre si (p>0,05). 
 
 
Os resultados obtidos neste ensaio sugerem que a taxa de viabilidade nos arcabouços é 
compensada ao longo dos tempos de cultivo, de modo que a densidade celular acompanha 
proporcionalmente a proliferação. 
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Estes resultados estão de acordo com os obtidos por Nöth et al. (2002), Tuli et al. (2004) e 
Li et al. (2005), estudos em que as células-tronco mesenquimais humanas foram capazes de 
proliferar e sintetizar matriz extracelular condrogênica sobre arcabouço polimérico 
biorreabsorvível de poli(D,L-ácido lático), poli(D,D-L,L-ácido lático), poli(L-lactídeo-co-ε-
caprolactona) e poli(ácido glicólico). Da mesma forma, os resultados estão em conformidade com 
os obtidos por Wang et al. (2013) onde, em spinner flask, as CTMs mantiveram sua viabilidade 
durante duas semanas de cultivo, em arcabouços de policarbonato-uretano (PCU), como 
demostrado em seus ensaios de MTT e dsDNA. 
 
Alguns autores revelaram que nanofibras alinhadas poderiam melhorar a capacidade 
proliferativa das células (YANG et al., 2005; ZHONG et al., 2006; BAKER e MAUCK, 2007). 
Da mesma forma, sugere-se que o alinhamento direcional de microfibras em multicamadas 
ordenadas resulte em maiores índices proliferativos em longos períodos de cultivo, quando 
comparado a estruturas randomizadas, devido à maior área disponível, em geral promovida pelo 
espaço interno do poro conferido por esta orientação.  
 
Seguindo este raciocínio, Wang et al. (2009) observaram em imagens de MEV um menor 
número de células nas regiões de protrusão (interface entre as fibras) em arcabouços de PCL, 
quando comparado a outras áreas do mesmo arcabouço, após 3 e 7 dias de cultivo. Em seu 
estudo, também ficou evidenciado que as células semeadas em arcabouços com fibras 
unidirecionais apresentaram orientação alongada e norteada juntamente a direção das fibras, e 
que a organização da cultura celular mimetizava a organização subjacente do substrato. Estes 
resultados indicam claramente que a estrutura topológica pode guiar o espraiamento celular e a 
direção do crescimento tecidual.   
 
Em outras palavras, o padrão de orientação das fibras em estruturas adaptadas para a 
engenharia tecidual pode ser utilizado para a construção de arcabouços porosos com intuito de 
controlar o alinhamento celular, a morfologia celular e a organização multi-tecidual, que são os 
objetivos centrais da engenharia tecidual para muitos tecidos e órgãos, como o tecido ósseo e 
cartilaginoso.  
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Adicionalmente, a técnica dinâmica de semeadura e cultivo em spinner flask demostraram-
se adequados para aplicação na engenharia tecidual. Ambientes hemodinâmicos foram 
anteriormente relatados como benéficos à proliferação de diferentes tipos celulares (MALAVIYA 
e NEREM, 2002; LI et al., 2004; MAHMOUDIFAR e DORAN, 2005). Este efeito resulta em 
melhor disponibilização de nutrientes combinados com estimulação direta das células.  
 
Com o intuito de aumentar a adesão celular inicial e, consequentemente, a viabilidade 
celular, alguns autores realizam a semeadura em condições estáticas e, após algumas horas até 4 
dias de cultivo, transferem os dispositivos para o spinner flask (JUNG et al., 2009). Outros 
autores, ainda, após este período, utilizam-se de biorreatores para conferir melhores 
características biofísicas a construção celular (AUGST et al., 2008; POLAK e MANTALARIS, 
2008). A otimização da adesão, distribuição, proliferação e diferenciação celular em arcabouços 
3D é essencial para o cultivo in vitro de construções celulares clinicamente relevantes.  
 
Considerando que na engenharia tecidual cartilaginosa e óssea, o arcabouço deve servir 
uma função adicional, a de fornecer suporte mecânico temporário para suportar as tensões e 
carregamentos de força in vivo, o material selecionado para esta aplicação deve ser idealizado 
com uma velocidade de degradação que assegure que as propriedades mecânicas do arcabouço 
sejam mantidas até que o dispositivo transplantado seja completamente preenchido pelo tecido 
hospedeiro, e este possa assumir o seu papel estrutural. Diante dos resultados expostos, 
estabeleceu-se a proporção 70:30 para estudo in vivo em coelhos, uma vez que a manutenção da 
estrutura geométrica do arcabouço é necessária para orientar o crescimento tecidual 
fibrocartilaginoso por longos períodos.   
 
Em relação a proporção 50:50, o baixo módulo elástico e a Tg abaixo da temperatura 
ambiente conferem características de flexibilidade ao material, pois permitem um comportamento 
elástico sob tensão e direcionam o PLDLA-co-TMC (50:50) para aplicações em que não é 
necessária a manutenção da rigidez. Ainda, a presença de memória de forma permite a 
exploração em novos campos. 
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Polímeros com memória de forma (shape memory polymers – SPMs) compreendem uma 
classe de materiais inteligentes que respondem a estímulos de força (LENDLEIN e KELCH, 
2002). Estes materiais possuem enorme potencial para aplicação em implantes médicos que 
necessitam ser implantados por meio de cirurgia minimamente invasiva (LIU et al., 2007; 
RATNA et al., 2008). Isto ocorre devido à sua capacidade de recuperação de forma intrínseca, 
que permite que um dispositivo volumoso seja embalado em um pequeno tamanho de caráter  
temporário para passar por passagens estreitas para implantação no corpo, e em seguida, retornar 
à sua forma original ao ser acionado por um estímulo ou gatilho, como exemplo: temperatura, 
humidade, magnetismo, ultrassom ou a própria embalagem (HUANG et al., 2005; YAKACKI et 
al., 2007; GONG et al., 2012; BAO et al., 2013).  
 
Na última década, enquanto vários protótipos ou dispositivos médicos baseados em 
polímeros com memória de forma têm sido explorados para aplicação no cenário convencional da 
biomedicina, tais como stents cardiovasculares (VENKATRAMAN et al., 2006; YAKACKI et 
al., 2007), suturas de “auto aperto” para cirurgias endoscópicas (LENDLEIN e LANGER, 2002) 
adaptadores de agulha de diálise (ORTEGA et al., 2007) e dispositivos de trombectomia para 
remoção do coágulo (SMALL et al., 2005), as propriedades de memória de forma também 
ganharam interesse no campo da engenharia tecidual e medicina regenerativa como uma 
estratégia emergente para o desenvolvimento de arcabouços inteligentes e produtos que 
promovam a regeneração tecidual e órgãos funcionais in vivo (NEUSS et al., 2009). 
 
Neste contexto, além de sua capacidade principal, que é permitir uma implantação cirúrgica 
minimamente invasiva, um arcabouço polimérico, biorreabsorvível, com memória de forma, 
como o PLDLA-co-TMC 50:50, também pode possibilitar que tensões de forças (stress) sejam 
equilibradas entre as construções celulares e os tecidos circunjacentes, tensões estas benéficas 
para a mecanotransdução, que mediará a remodelação tecidual e regulamenta o comportamento 
das células em variações topográficas (DAVIS et al., 2011), permitindo também a liberação de 
agentes terapêuticos de uma forma precisamente controlável (WISCHKE et al., 2009; MUSIAŁ-
KULIK et al., 2014).  
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Sem dúvida, tais arcabouços inteligentes, integrados, com múltiplas funcionalidades é 
altamente promissor no sentido de melhorar a última instância da eficácia da regeneração tecidual 
em ambiente fisiológico. Contudo, apesar dos benefícios que esses materiais possam trazer a 
totalidade de suas propriedades indicam sua aplicação biológica. Desta forma, com base na 
neoformação de fibrocartilagem, devido à necessidade de manutenção da função estrutural do 
arcabouço por longos períodos (ELEMA et al., 1990), selecionou-se a proporção 70:30 para 
aplicação na etapa in vivo.  
 
 
5.4 Estudo in vivo  
 
 
5.4.1 Isolamento e obtenção de células mesenquimais a partir da medula óssea de coelhos 
 
 
Foram selecionadas para este estudo células mesenquimais, pois estas, biossinteticamente 
ativas, apresentam potencial multipotente e podem ser obtidas em diferentes tecidos adultos e 
expandidas em cultura. Estas células detêm a capacidade de diferenciação, seletivamente, em 
várias linhagens de células ósseas, cartilaginosas, adiposas, dentre outros tecidos. Portanto, as 
CTMs são adequadas e clinicamente relevantes para aplicação em enxertos autólogos e na 
engenharia tecidual. 
 
A cultura de células mesenquimais provenientes da medula óssea de coelhos foi obtida pelo 
método de separação por gradiente de densidade. Após a extração e o isolamento, em 24 horas, as 
células provenientes da medula óssea iniciaram o processo de ancoragem e adesão celular ao 
frasco de poliestireno, apresentando inicialmente morfologia arredondada (Figura 24A). Entre 48 
e 72 horas, foram observadas ainda células com morfologia arredondada dentre células que 
adquiram morfologia fusiforme, semelhante a fibroblastos, com emissão de prolongamentos 
citoplasmáticos que facilitam a adesão e o espraiamento (Figura 24B). Após 120 horas de cultivo, 
verificou-se o aumento crescente no número de células, observam-se células em processo de 
divisão celular com morfologia globosa e a presença de vários agregados celulares, grumos, onde 
encontram-se células fusiformes com grande projeções citoplasmáticas, iniciando a formação de 
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uma monocamada (Figura 24C). Em 10 dias, unidades formadoras de colônia puderam ser 
observadas (Figura 24D). A partir de 15 dias, a população celular oriunda da medula óssea estava 
com aproximadamente 90% de confluência e foi realizada a tripsinização – primeira passagem 
(P1), resultados estes condizentes com os encontrados por Bittencourt et al. (2006). 
 
  
 
 
 
 
Figura 24 - Micrografias do cultivo de células da medula óssea de coelhos obtidas por 
microscopia invertida de luz. (A) 24h; (B) 72h; (C) 120h; (E) 10 dias. Observam-se células 
aderentes ao poliestireno, exibindo formato fusiforme e aglomerando-se em colônias espiraladas.  
 
 
Estudos realizados por Bittencourt et al. (2006), Helder et al. (2007), Chen et al. (2009), 
Mazzetti et al. (2010) e Pinto et al. (2013) demonstraram a viabilidade de ambas culturas de 
células mesenquimais (provenientes da medula óssea e tecido adiposo), cujo isolamento 
mostraram-se de fácil reprodutibilidade, além de manter as características fenotípicas, não apenas 
  A 
  C   D 
  B 
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das células, mas também da matriz extracelular. Helder et al. (2007) e Chen et al. (2009) 
observaram pela metodologia do cultivo in vitro e testes de diferenciação que as células 
mesenquimais não perdem a habilidade intrínseca necessária para se diferenciar em várias 
linhagens do tecido conjuntivo.  
 
No presente estudo, após o isolamento das células, durante o cultivo foi possível observar 
as características morfológicas que identificam células mesenquimais: aspecto fibroblastóide, 
com aderência ao poliestireno através da emissão de prolongamentos citoplasmáticos e 
crescimento em monocamadas. Diante disso, a obtenção das células mensenquimais segundo a 
metodologia utilizada mostrou-se pertinente ao estudo, uma vez que o isolamento foi possível e 
as células atingiram a confluência.  
 
 
5.4.2 Caracterização da população celular 
 
 
5.4.2.1 Diferenciação celular in vitro - Análise citoquímica 
 
Para comprovação do perfil multipotente mesenquimal e caracterização das células-tronco, 
procederam-se os protocolos de diferenciação celular adipogênica, osteogênica e condrogênica 
para as populações celulares oriundas da medula óssea e respectiva coloração específica (DUEK 
et al., 2013).  
 
Os resultados podem ser visualizados na Figura 25. A marcação citoquímica por Oil Red O 
evidencia a presença do acúmulo intracelular de lipídeos indicando diferenciação adipogênica. 
Ao término do processo, a presença de calcificação na matriz extracelular pode ser detectada pelo 
corante Von Kossa que revelou intensa impregnação pela prata (coloração preta), indicando 
depósitos de cálcio e mineralização da matriz extracelular. O Azul de alcian é um corante 
amplamente utilizado em cartilagem uma vez que determina a presença de proteoglicanos na 
matriz, os quais refletem a atividade condrogênica. 
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Durante o cultivo das células da medula óssea em meio de diferenciação osteogênica, em 
72 horas observou-se a formação de colônias em múltiplas regiões. As células adquiriram 
morfologia alongada e fusiforme, emitindo prolongamentos citoplasmáticos. A coloração com 
Von Kossa após 21 dias evidenciou a deposição de cálcio na matriz extracelular, comprovando a 
diferenciação osteogênica (Figura 25A). 
 
   
Figura 25 - Micrografias das células-tronco mesenquimais, derivadas da medula óssea de 
coelhos, diferenciadas em várias linhagens. Coloração: (A) Von Kossa; (B) Oil Red O; (C) Azul 
de alcian. As imagens demonstram o potencial osteogênico, adipogênico e condrogênico das 
células provenientes da medula óssea sob condições específicas de diferenciação.   
 
 
Em cultivo em meio de diferenciação adipogênica, após 24 horas, já foram observados 
sinais de diferenciação, com presença de vacúolos semelhantes a depósitos de substância lipídica, 
visíveis sem coloração no microscópio invertido. Após 14 dias de cultivo em meio de 
diferenciação, foi realizada a coloração com Oil Red O, observando-se a fixação do corante nos 
vacúolos intracelulares, comprovando a presença de lipídios (Figura 25B).  
 
Em relação ao cultivo em meio de diferenciação condrogênica, em 48 horas, foi observada 
a formação de agrupamentos celulares com formato estrelado. As células exibiram dimensões 
aumentadas e formato fusiforme. Após 21 dias, foi realizada a coloração com Azul de alcian, 
observando-se depósitos de proteoglicanos, corados em azul escuro, na matriz extracelular 
(Figura 25C). 
 
As células-tronco mesenquimais (CTMs) são caracterizadas a partir de critérios mínimos, 
dentre eles a capacidade de adesão seletiva ao substrato (aderência ao plástico) em ambiente de 
A B C 
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cultivo celular sob condições padrão, a expressão dos marcadores CD105, CD73 e CD90, e a 
capacidade de diferenciação em adipócitos, osteócitos e condrócitos in vitro (Helder et al. 2007; 
Bydlowski et al., 2009; Chen et al. 2009; Liu et al., 2009). Concomitantemente, os estudos de 
Mardones et al. (2010), Ock et al. (2010) e Zannettino et al. (2010) apresentam resultados que 
confirmam o potencial de diferenciação das células da medula óssea, comparando-o com o de 
células-tronco de outras origens. 
 
Os resultados desta análise indicam que as células obtidas são capazes de se diferenciar nas 
linhagens citadas, demonstrando seu potencial multipotente, caracterizando-as como células-
tronco mesenquimais.  
 
 
5.4.3  Cultivo celular sobre arcabouços de PLDLA-co-TMC (70:30) 
 
 
5.4.3.1 Viabilidade Celular 
 
Os resultados obtidos após 24 horas de cultivo estão representados na Figura 26. A análise 
estatística indica que há diferença significativa entre as amostras (p>0,01), em que  a viabilidade 
celular conferida pelos os arcabouços de PLDLA-co-TMC (70:30) foi superior à apresentada 
pelos controles negativo e positivo, indicando que os arcabouços não se apresentam citotóxicos e 
permitiram a adesão das células-tronco mesenquimais provenientes da medula óssea de coelhos 
(CTMs).  
 
A biocompatibilidade de um polímero está diretamente relacionada ao contato das células 
com o material, especialmente considerando a adesão à superfície. Desta forma, o teste de 
viabilidade celular ou citotoxicidade é considerado como teste inicial para avaliação da 
compatibilidade do biomaterial para futura aplicação médica (ISO 10993-5, 2009). Assim, a 
cultura celular funciona como importante etapa prévia aos experimentos in vivo.  
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Figura 26 - Viabilidade celular apresentada pelas células-tronco mesenquimais, provenientes da 
medula óssea de coelhos, após 24 horas de cultivo em arcabouços de PLDLA-co-TMC (70:30). 
Os valores representam a média ± desvio padrão (n=6). O arcabouço polimérico apresenta 
resultado superior aos controles (p<0,01), indicando sua citocompatibilidade. Os * indicam que 
as amostras são estatisticamente diferentes entre si. 
 
 
Os resultados obtidos neste ensaio estão de acordo com os alcançados com arcabouços 
prototipados de PLDLA-co-TMC e conformam com os diversos estudos na literatura, nos quais, 
polímeros à base de ácido lático e trimetileno carbonato possuem adequada citocompatibilidade 
(IGNATIUS e CLAES, 1996; DECLERCQ et al., 2006; SANTOS Jr. e WADA, 2007; SANTOS 
Jr. et al., 2009; YANG et al., 2010).  
 
 
5.4.3.2  Microscopia Eletrônica de Varredura (MEV) 
 
A morfologia e distribuição celular das células-tronco mesenquimais foi investigada por 
MEV após 2, 7, 14 e 21 dias de cultivo, sobre o arcabouço polimérico biorreabsorvível de 
PLDLA-co-TMC 70:30 (Figura 27).  
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Figura 27 - Eletromicrografias obtidas por MEV do arcabouço polimérico de PLDLA-co-TMC 
(70:30). (A) Superfície de arcabouço de PLDLA-co-TMC 70:30; (B) Superfície de fratura do 
mesmo arcabouço; (C)  Arcabouço com 2 dias de cultivo; (D) Arcabouço com 7 dias de cultivo; 
(E) Arcabouço com 14 dias de cultivo; (F) Arcabouço com 21 dias de cultivo. 
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As figuras 27A e B representam a superfície e superfície de fratura do arcabouço de 
PLDLA-co-TMC (70:30), respectivamente. Ambas as faces do arcabouço possuem superfície 
porosa irregular e rugosa, com poros distribuídos ao longo de todo o dispositivo. A distribuição 
heterogênea no tamanho dos poros é resultante da técnica de obtenção dos arcabouços por 
evaporação de solvente e lixiviação. A superfície de fratura revela a presença de alguns poros 
interconectados, característica importante para a difusão de fluídos, migração celular e 
regeneração tecidual guiada.  
 
As células apresentam-se aderidas e espraiadas sobre o arcabouço, em contato íntimo com o 
mesmo, com distribuição uniforme e morfologia fibroblástica, fusiforme, predominantemente 
alongada e estrelada, emitindo prolongamentos citoplasmáticos que facilitam a adesão e a 
comunicação celular. Sabe-se que substratos tridimensionais porosos fornecem maior espaço 
físico, permitindo o crescimento e colonização das células entre os poros, por consequência há 
um maior número de pontos que favorecem a adesão celular, resultando em um aspecto 
morfológico celular estrelado (LAWRENCE e MADIHALLY, 2008). 
 
São visualizados depósitos de material particulado, ora reticulado, possivelmente provindos 
da síntese de matriz extracelular durante o cultivo, de metabólitos celulares ou até do precipitado 
de componentes do meio de cultura. A quantidade deste material é proporcional aos tempos de 
cultivo. Com a progressão dos tempos de cultivo, a identificação celular torna-se difícil, uma vez 
que as células apresentam-se próximas à confluência, formando um tapete celular contínuo sobre 
o arcabouço, muitas vezes cobrindo a superfície dos poros. Estas observação estão de acordo com 
Griffon el al. (2011), em que as CTMs tendem a aderir de forma achatada e plana, ocluindo os 
poros externos dos arcabouços. 
 
 
5.4.3.3 Proliferação celular 
 
A representação gráfica dos resultados do ensaio de proliferação celular pode ser 
visualizada na Figura 28, que representa o crescimento progressivo das células-tronco 
mesenquimais cultivadas sobre os arcabouços de PLDLA-co-TMC (70:30) ao longo dos tempos 
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de 2, 7, 14 e 21 dias de cultivo. Já o grupo controle apresentou crescimento exponencial entre o 
2º e 14º dia de cultivo com queda no número de células no 21º dia de cultivo (p<0,01).  
 
Os resultados estatísticos indicam que nos tempos de 2, 7 e 21 dias não há diferença 
estatística entre o arcabouço polimérico e o grupo controle (p>0,05), a diferença estatística é 
expressiva apenas no tempo de 14 dias de cultivo (p<0,01) entre os tratamentos. 
 
 
Figura 28 - Gráfico representativo da proliferação celular de células-tronco mesenquimais, 
provenientes da medula óssea de coelhos, após 2, 7, 14 e 21 dias de cultivo em arcabouços 
poliméricos de PLDLA-co-TMC (70:30). Os valores representam a média ± desvio padrão (n=5). 
Nos tempos de 2, 7 e 21 dias, os resultados são equivalentes (p>0,05), havendo diferença 
estatística apenas no tempo de 14 dias (p<0,01), indicada pelos asteriscos (*).  
 
 
A análise com picogreen demonstrou que as células proliferaram sobre o arcabouço 
polimérico até o 21º dia de cultivo. Estes resultados confirmam a compatibilidade do PLDLA-co-
TMC (70:30) com células-tronco mesenquimais provenientes da medula óssea, uma vez que o 
mesmo comportou um crescimento celular gradativo.  
 
Em relação ao grupo controle, o aumento expressivo da população celular até o 14º dia e a 
queda apresentada no 21º dia é justificada pelo mecanismo celular inerente de controle da 
0	

10000	

20000	

30000	

40000	

50000	

2 dias	
 7 dias	
 14 dias	
 21 dias	

Nú
me
ro
 de
 cé
lul
as
 ap
ro
xim
ad
o	

Proliferação de CTMs	

Controle 
(Poliestireno)	

PLDLA-co-
TMC (70:30)	
* 
** 
  
 
93 
densidade populacional celular em cultivo bidimensional, descrito como inibição de crescimento 
por contato (ABERCOMBIE e HEASYAMAN, 1954), já mencionado anteriormente, de forma 
que as células atingiram sua população máxima próxima aos 14 dias, em monocamada, levando 
parte da população, progressivamente, à morte. 
 
Em comparação, a proliferação apresentada pelas células-tronco mesenquimais sobre o 
arcabouço polimérico foi mais lenta nos tempos iniciais de 7 e 14 dias, porém progressiva até o 
21º dia. Se confrontado com o grupo controle, este fato pode ser atribuído a estrutura 
tridimensional porosa do arcabouço polimérico, que fornece maior área superficial permitindo a 
colonização e sobrevivência das células entre os poros, por períodos mais longos.   
 
 
5.5 Estudo in vivo 
 
 
A técnica cirúrgica foi precisamente seguida de acordo com a metodologia descrita e 
mostrou-se eficiente para aplicação em questão. Não ocorreram complicações aparentes no pós-
operatório imediato. Os animais apresentaram comportamento semelhante aos coelhos não 
operados, mostrando agilidade e movimentação normal.  
 
 
5.5.1 Avaliação macroscópica 
 
 
A avaliação macroscópica da pele dos animais demonstrou que todos apresentaram 
completa cicatrização da incisão cirúrgica. Durante o processo de dissecção evidenciou-se 
presença de tecido fibrótico na região onde os pontos de sutura foram realizados na cápsula, a 
presença deste tecido também foi observada em torno da maioria dos “neomeniscos” 
seccionados.  
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No grupo controle negativo observou-se também a presença de tecido com aparência 
fibrosa encontrado no interior do defeito, entretanto, a maior parte do defeito permaneceu vazia 
(Figura 29A e B). 
 
Nos animais submetidos ao implante do arcabouço polimérico independentemente do 
cultivo celular, o dispositivo apresentou-se bem adaptado com os tecidos circundantes, sem 
rejeição, infecção ou resposta crônica inflamatória, mostrando que o neotecido manteve o 
formato biológico, com localização anatômica correta e textura similar ao menisco. Este 
resultado não foi observado nos animais controles.   
 
Salienta-se, contudo, a semelhança macroscópica do neomenisco presente nos animais 
submetidos ao implante de arcabouço de PLDLA-co-TMC (70:30) com pré-cultivo de células-
tronco mesenquimais (Figura 29E e F) em comparação ao menisco lateral normal.   
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Figura 29 - Imagens macroscópicas dos “neomeniscos” (apontados pela lâmina do bisturi à 
esquerda e pela seta à direita) após 24 semanas de implante. (A e B): Controle negativo. (C e D): 
PLDLA-co-TMC sem células. (E e F): PLDLA-co-TMC com pré-cultivo de células-tronco 
mesenquimais.  
 
Embora anatomicamente o menisco lateral seja menor que o medial (MOORE e 
DALLEY, 2001), observou-se um aumento no tamanho dos “neomeniscos” nos grupos com 
implante polimérico puro (sem pré-cultivo de células), enquanto o grupo implantado com 
PLDLA-co-TMC com células mesenquimais apresentou tamanho compatível ao menisco normal. 
De acordo com ANGELE et al. (2008), esse aumento pode ser explicado pela extensa deposição 
de matriz extracelular ao longo do período de reparação e degradação do arcabouço e pode ser 
alterado durante a remodelação tecidual em períodos mais longos. 
 
 
A B 
C D 
E F 
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5.5.2 Avaliação histopatológica 
 
 
Meniscos normais (in natura) de coelhos Nova Zelândia foram estudados e caracterizados 
histologicamente para comparação com os tecidos regenerados pós-implante. Da mesma forma, o 
côndilo femoral normal sem qualquer intervenção representa o controle positivo da superfície 
articular. Com isso, é possível analisar e comparar se há diferenças morfológicas entre os 
côndilos submetidos ao implante do arcabouço polimérico no menisco e o respectivo grupo 
controle negativo. 
 
A análise histológica revela que o menisco in natura apresenta a parte interna de formato 
côncavo,  pouco celular, com fibras colágenas orientadas longitudinalmente/circunferencialmente  
e poucas fibras com orientação radial (Figura 30A e B). A parte externa, convexa, apresenta-se 
mais celular com característica fibrohialina e inúmeros fibrocondrócitos arredondados/ovais 
imersos na matriz colágena (Figura 30D); suas porções apoiam-se em tecido fibroadiposo 
(coxim) contendo vasos sanguíneos. As bordas (cornos) possuem aparência fibrosa (Figura 30).  
 
Em relação ao côndilo femoral (Figura 30E e F), observa-se que a cartilagem hialina está 
presente em grande quantidade, bem organizada; é possível observar a superfície lisa, abaixo da 
qual notam-se células delicadas, alongadas, com citoplasma pouco evidente e dispostas em 2 ou 3 
camadas, alinhadas em relação à superfície. Abaixo destas, há nova camada de condrócitos, bem 
evidenciados, com núcleos centrais e citoplasma claro, alocados em lacunas e dispostos entre 6 a 
8 camadas. Na profundidade, há células menores dispostas em lacunas arredondadas e grupos 
reduzidos, rodeadas por substância fundamental também eosinofílica. Os limites com o tecido 
ósseo na interface cartilagem/osso são nítidos com a presença de vasos sanguíneos. 
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Figura 30 - Menisco medial normal (A-D) e côndilo (E-F) (in natura). A: Borda interna (seta) – 
observar o alinhamento circunferencial das fibras colágenas, HE. B: Maior aumento da região 
interna (corno/ponta) – fibras orientadas com pouca celularidade, HE. C: Parte externa (seta) – 
orientação radial das fibras, PR. D: Maior aumento da região externa, características fibrohialina 
– fibrocondrócitos imersos na matriz colágena, PR. E: Côndilo femoral, PR. F:  Superfície da 
cartilagem articular lisa e contínua, HE.    
A B 
C D 
E F 
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Controle Negativo (defeito vazio sem tratamento) 
 
O tratamento denominado controle negativo designa a articulação que foi submetida à 
meniscectomia medial total, sem posterior implante de quaisquer materiais, mantendo o côndilo 
femoral intacto. Com isso, é possível analisar, após os 6 meses de experimento, em quais 
condições a articulação femoral se encontra sem a presença do menisco, como ocorre nos 
procedimentos clínicos de meniscectomia total.  
 
 Não há formação de estrutura meniscal, o tecido retirado é fibroso (Figura 31D) com 
presença de tecido adiposo no interior (Figura 31A e C). Observam-se pequenas áreas de tecido 
irregular com características fibrocartilaginosas, proliferação da membrana sinovial e de permeio 
ao tecido fibroso há vasos, sugerindo que a membrana sinovial tende a invadir a superfície 
articular (Figura 31).  
 
Passadas 24 semanas do procedimento cirúrgico, o côndilo apresenta matriz desorganizada, 
com desarranjo celular (Figura 31E). A superfície articular é irregular de espessura variável, 
contém escassos condrócitos na zona superior, com focos de desprendimento da cartilagem e 
áreas de atrofia. Na borda próxima a membrana sinovial, ao longo da zona superior, há fibrose 
evidente (Figura 31F). No geral, observam-se sinais de perda de matriz extracelular e 
degeneração, focos de isquemia superficial e necrose. Nas zonas mais profundas, pode-se 
constatar a presença de condrócitos distribuídos irregularmente na matriz (Figura 31E e F). 
Contudo, em 2 côndilos observam-se sítios de degeneração grave da cartilagem com alteração 
morfológica e perda de matriz, com indícios de perda total da cartilagem com osso exposto e 
provável soldadura (focos com união/consolidação de exposição óssea).  
 
Os resultados obtidos no grupo controle negativo tanto macroscopicamente quanto 
histologicamente estão de acordo com a literatura (CABAUD et al., 1981; GHADIALLY et al., 
1986; KANG et al., 2006; ANGELE et al., 2008; ZELLNER et al., 2010; ESPOSITO et al., 
2013), onde após a retirada do menisco, ou fragmentos deste, o tecido é incapaz de exibir 
resposta reparatória intrínseca. As mudanças do tecido de reparação são atribuídas a alterações da 
função meniscal (ARNOCZKY e WARREN, 1983).  
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Figura 31 - Grupo controle negativo. (A-D) Menisco. A: Presença de tecido adiposo (*), HE. B: 
Pequena área com características semelhantes a fibrocartilagem, HE. C: Grande quantidade de 
tecido adiposo (*) entre o tecido conjuntivo inespecífico, PR. D: Fibrose (**), PR. (E-F) Côndilo. 
E: Superfície da cartilagem articular irregular com desarranjos celulares, HE. F: Fibrose 
superficial, HE. 
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Implante de PLDLA-co-TMC puro (sem células) 
 
 O aspecto estrutural é de menisco maduro, porém pouco espesso (Figura 32D). Há presença 
de tecido fibrocartilaginoso contendo áreas de aspecto fibrohialino  em todas as amostras (Figura 
32A), com borda externa irregular. Restos poliméricos com reação granulomatosa do tipo corpo 
estranho, células gigantes e células mononucleares, ao redor dos resquícios poliméricos (Figura 
32B), foram observados em apenas 1 animal, indicando que o material ainda não havia 
completado o processo de degradação (Figura 32). 
 
Com a análise histológica do côndilo (Figura 32E e F), pode-se constatar a presença de uma 
matriz extracelular menos organizada, quando comparada ao côndilo in natura, com focos 
superficiais de desarranjo celular, com aspecto de fímbrias (franjas) e presença de poucos 
condrócitos na camada superior (Figura 32F). Nas extremidades de alguma regiões, pode-se 
observar a substituição da cartilagem hialina, por fibrocartilagem e áreas de adelgaçamento da 
matriz. A porção central/superior da superfície articular apresenta cartilagem em boas condições.    
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Figura 32 - PLDLA-co-TMC sem célula (puro). (A-D) Menisco. A: Fibrocartilagem madura, 
HE. B: Reação granulomatosa do tipo corpo estranho (*), HE. C: Fibras colágenas, PR. D: Fibras 
orientadas circunferencialmente na borda, PR. (E-F) Côndilo. E: Cartilagem articular com poucos 
condrócitos, HE. F: Focos superficiais com matriz extracelular menos organizada e desarranjo 
celular, HE.   
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Implante de PLDLA-co-TMC com pré-cultivo de células-tronco mesenquimais 
 
 Em todos os animais (6 meniscos) não foram encontrados restos poliméricos do implante. 
Observa-se formação de fibrocartilagem madura de aspecto semelhante ao menisco normal (in 
natura) (Figura 33A). Aa borda interna e externa apresentam-se regular e continua (Figura 33B). 
Há formação de cartilagem com focos fibrohialinos equivalentes ao menisco normal na porção 
média com grande quantidade de matriz extracelular organizada (Figura 33C e D).   
 
Considerando que não foram encontrados restos poliméricos nos animais submetidos ao 
implante do arcabouço de PLDLA-co-TMC com pré-cultivo de células mesenquimais considera-
se que o pré-cultivo em meio de cultura por 21 dias antecipou o processo de degradação completa 
do arcabouço polimérico em relação aos implantes sem o pré-cultivo.  
 
Com a análise histológica dos côndilos (Figura 33E e F), pode-se constatar a presença de 
uma matriz extracelular organizada e condrócitos distribuídos de forma equitativa em todas as 
suas camadas (Figura 33F). Há pequenos indícios de irregularidades na superfície e áreas de 
hiperplasia, os focos de adelgaçamento e tendência à aprofundar-se na interface cartilagem/osso 
situam-se apenas nas porções laterais externas. No geral, há preservação da cartilagem articular 
nas porções mais distantes da membrana sinovial e fibrose (Figura 33E).  
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Figura 33 - PLDLA-co-TMC com pré-cultivo de células-tronco mesenquimais. (A-D) Menisco. 
A: Fibrocartilagem madura, HE. B: Bordas interna e externa, livres e contínuas, HE. C: 
Características fibrohialina – fibrocondrócitos imersos na matriz colágena, PR. D: Fibras 
colágenas orientadas circunferencialmente semelhante ao menisco normal, PR. (E-F) Côndilo. E: 
Cartilagem articular com uperfície lisa e bem preservada, HE. F: Condrócitos dispostos em todas 
as camadas, HE.  
A B 
C D 
E F 
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5.5.3 Histomorfometria da cartilagem articular 
 
 
Com intuito de verificar a influência dos tratamentos na preservação ou degeneração da 
cartilagem articular, foi realizado o estudo morfométrico, através da contagem de células por área 
da matriz cartilaginosa hialina.   
 
A contagem do número de condrócitos presentes na cartilagem articular dos côndilos 
femorais foi realizada de acordo com os tratamentos, a representação gráfica dos resultados pode 
ser visualizada na Figura 34.   
 
 
Figura 34 - Histograma representativo do número médio de condrócitos por tratamento ± desvio 
padrão. Há diferença significativa entre os tratamentos, representada pelas letras, onde ambos os 
arcabouços se demonstraram superiores ao controle negativo (p<0,01), indicando que o uso da 
prótese de menisco favorece a preservação da cartilagem articular, em especial o PLDLA-co-
TMC 70:30 com o pré-cultivo de células-tronco mesenquimais.  
 
 
Os resultados da análise histomorfométrica revelaram um menor número de condrócitos 
imersos na matriz cartilaginosa no grupo controle negativo em comparação ao côndilo normal 
(controle positivo) (p<0,01), demonstrando que a retirada do menisco, procedimento de 
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meniscectomia medial total, promoveu alteração na cartilagem articular, conforme evidenciada 
na avaliação histopatológica e previamente relatado na literatura.  
 
Ambos os arcabouços demonstraram-se superiores ao controle negativo (p<0,01), 
indicando que o uso do arcabouço polimérico como prótese de menisco favoreceu a preservação 
da cartilagem articular. Em especial, o implante de PLDLA-co-TMC com pré cultivo de células-
tronco mesenquimais, que apresentou o melhor resultado (p<0,01), equiparando-se 
estatisticamente ao grupo controle positivo (menisco normal) (p>0,05). Estes resultados 
favorecem o uso da cultura de células como uma importante ferramenta para a engenharia 
tecidual.  
 
Atualmente tornou-se claro que a meniscectomia total está associada, a médio e longo 
prazo, a processos degenerativos da articulação, como a osteoartrose, e é amplamente 
reconhecido que a quantidade de tecido removido do menisco deve ser minimizada (VETH, 
1985; RIJK, 2004; VILELA et al., 2010).  
 
Entretanto, em muitos casos, a gravidade das lesões meniscais torna a meniscectomia 
parcial ou total inevitável. Nestes casos, a substituição do tecido ressecado meniscal por um 
implante pode evitar a degeneração precoce da cartilagem articular.  
 
O arcabouço ideal para engenharia tecidual do menisco (engenharia meniscal) ainda não foi 
identificado, mas arcabouços biodegradáveis têm exposto os resultados mais promissores (ELI et 
al., 2011; ESPOSITO et al., 2013; RONGEN et al., 2014).  
 
Como demonstrado ao longo da revisão bibliográfica, uma das características para 
aplicação como prótese de menisco é a presença de poros interconectados para direcionar a 
invasão celular e vascular no interior do suporte (PEZZIN et al., 2003; TIENEN et al, 2002; 
WOODFIELD et al, 2002; DENG et al, 2003; WOODFIELD et al, 2004). Estes arcabouços 
devem proporcionar estabilidade mecânica e integridade, fornecendo um modelo tridimensional 
para organização do tecido em desenvolvimento/regeneração (ELI et al., 2011).   
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Durante o tempo de 21 dias de cultivo celular, o arcabouço polimérico de PLDLA-co-TMC 
(70:30) manteve suas respectivas dimensões, permitindo o desenvolvimento da construção celular 
com estrutura anatômica apropriada para o implante.  
 
Fica evidenciado neste estudo que os resultados obtidos com o implante de arcabouço 
polimérico puro (sem o pré-cultivo de células) já dispõem de melhores resultados se comparado 
ao grupo controle negativo, o que representa avanço e uma alternativa para o tratamento de lesões 
do menisco na prática ortopédica.   
 
Contudo, a evolução científica e tecnológica na área da engenharia tecidual envolve o 
desenvolvimento de opções mais promissoras, viáveis, que implicam a melhoria da qualidade de 
vida dos pacientes. Ênfases deste potencial regenerativo foram observados no grupo tratado com 
arcabouço de PLDLA-co-TMC 70:30 pré-cultivado com células-tronco. 
 
Conforme relatado no capítulo de revisão bibliográfica, diversos estudos têm demonstrado 
o potencial de reparação do tecido fibrocartilaginoso do menisco utilizando os princípios e 
técnicas da engenharia tecidual. Contudo, a avaliação da cartilagem articular após 
meniscectomia, principal objetivo da substituição do menisco, é pouco abordada. 
 
Lu et al. (2011) estudaram a viabilidade da regeneração do menisco utilizando arcabouços 
de poli-(3-hidroxibutirato-co-3-hidroxivalerato) (PHBV), semeados com fibrocondrócitos 
meniscais, em coelhos submetidos a meniscectomia total. Embora seus resultados revelem a 
formação de fibrocartilagem no local do menisco, a degeneração da cartilagem articular foi 
observada 8 semanas após o implante.  
 
Hannink et al. (2011) evidenciaram, após 24 semanas do implante de arcabouços de 
poliuretano à base de poli(caprolactona) (PCLPU), maior dano cartilaginoso em relação ao 
côndilo normal e ao grupo meniscectomisado. Chiari et al. (2006) referiram que não houve efeito 
condroprotetor após 6 meses de implante de polímero a base de ácido hialurônico e 
poli(caprolactona).   
 
  
 
107 
No estudo em cães de Tienen et al. (2006), o dano a cartilagem articular foi observado tanto 
no grupo meniscectomisado quanto no grupo tratado com implante polimérico de poliuretano 
Estane®, indicando que o material não preveniu a degeneração da cartilagem. Os autores 
sugeriram que a degeneração observada teve lugar apenas durante os primeiros meses, quando a 
superfície da prótese não estava recoberta com tecido, havendo contato direto do polímero com a 
cartilagem articular. Segundo os autores, a camada de tecido que cresce durante a regeneração do 
menisco entre o material polimérico e a cartilagem articular manteve a capacidade de 
movimentação, com menos atrito que o polímero puro. Após 6 meses, todo o implante foi coberto 
com uma camada de neotecido auxiliando assim a proteção, entretanto o material não foi capaz 
de prevenir o aparecimento de lesões na cartilagem articular. Espera-se que, a longo prazo, 
quando o implante for completamente infiltrado e rodeado de tecido, as características de 
deslizamento da construção melhorem e esta situação possa anular a progressão da degeneração 
(TIENEN et al., 2006; HANNINK et al., 2011).  
 
Considerando-se a aplicação de células-tronco mesenquimais na engenharia tecidual, estas 
células, multipotentes, são encontradas em muitos tecidos do corpo humano adulto e são 
consideradas muito promissoras na medicina regenerativa (CENTENO et al., 2008).  
 
Murphy et al (2003) descreveram os efeitos benéficos da regeneração do menisco através 
de injeções de células-tronco suspensas em ácido hialurônico em articulações 
meniscectomizadas. Este resultado incentivou o potencial de reparação das células-tronco 
mesenquimais na regeneração meniscal (ANGELE et al., 2008; MANDAL et al., 2011; 
PEREIRA et al., 2011; RUIZ-IBÁN et al., 2011).  
 
Em relação direta à aplicação destas células, desde as publicações iniciais de Friedenstein et 
al. (1966) e Caplan et al. (1991), em conjunto com a divulgação da mídia sobre o potencial de 
aplicação e cura das células-tronco em terapias celulares, o isolamento e a expansão das células 
mesenquimais a partir de medula óssea tem sido do interesse de vários laboratórios em todo o 
mundo. Como resultado, inúmeros protocolos de isolamento e caracterização têm sido publicados 
(ALHADLAQ e MAO, 2004; POUNTOS et al., 2007; PONTIKOGLOU et al., 2008; CSAKI et 
al., 2008; FORRIOL e ESPARZA, 2008; POLAK e MANTALARIS, 2008; FERNÁNDEZ-
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VALLONE et al., 2013). No presente estudo, as células-tronco mesenquimais utilizadas foram 
isoladas conforme metodologia descrita que facilita a seleção e a proliferação celular. A 
habilidade das células derivadas da medula óssea em se diferenciar em linhagens específicas foi 
demonstrada, caracterizando a população celular como células-tronco mesenquimais.  
 
Sabe-se que células-tronco podem desempenhar dupla função na reparação tecidual devido 
ao seu potencial de regeneração por si próprio e assim diferenciação em fibrocondrócitos, ou por 
sua habilidade de produzir fatores bioativos como fatores de crescimento e citocinas que 
modulam uma cascata de respostas intrínsecas de mecanismos de reparação promovendo assim 
sua recuperação (CAPLAN e DENNIS, 2006; SMITH et al., 2010).   
 
Os resultados obtidos por Angele et al. (2008), em coelhos, indicaram que o uso de fatores 
de crescimento durante a cultura teve efeito positivo sobre a regeneração do menisco e formação 
de tecido semelhante a fibrocartilagem, quando comparado ao implante biorreabsorvível de ácido 
hialurônico/gelatina sem o pré-cultivo. Durante a discussão, os autores sugeriram que a 
combinação de arcabouço poroso contendo células e fatores de crescimento deve resultar em uma 
maior retenção celular, uma vez que as células já estariam incorporadas em uma possível matriz 
cartilaginosa e que o pré-tecido cartilaginoso formado deveria apresentar maior resistência para 
suportar as forças biomecânicas do local, conduzindo assim, um melhor reparo.   
 
Entretanto, os resultados obtidos por Zellner et al. (2010) contradizem os resultados 
anteriormente observados por Angele et al. (2008) com uso do mesmo arcabouço 
biorreabsorvível e meio condrogênico com fatores de crescimento, em que as mesmas condições 
de implante anteriormente revelaram a regeneração de defeitos de tamanho crítico na zona do 
menisco vascular e avascular de coelhos (ANGELE et al., 2008). No estudo in vivo de Zellner et 
al. (2010), foi relatada a inibição do potencial de diferenciação das células-tronco semeadas em 
arcabouço poroso quando pré-cultivadas com fatores de crescimento para diferenciação 
condrogênica, não melhorando significativamente a reparação. Além disso, o tecido pré-
diferenciado não foi possível de se diferenciar em fibrocartilagem ou de se integrar ao menisco 
nativo in vivo. Segundo o autor estes efeitos adversos poderiam ser explicados por fatores 
inibitórios de crescimento ou metaloproteinases produzidas pelo tecido nativo in vivo.  
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Apesar de alguns promitentes resultados encontrados na literatura com uso de fatores de 
crescimento na regeneração tecidual, terapias com fatores de crescimento possuem custo elevado 
e ainda não há um consenso sobre a combinação ideal dos mesmos para regeneração meniscal. 
Diante disso, o presente estudo demonstrou a regeneração de uma importante estrutura 
fibrocartilaginosa, o menisco, com cultivo de células mesenquimais sem o uso de fatores de 
crescimento, sugerindo que o ambiente biofísico natural foi suficiente para promover os 
estímulos necessários para a diferenciação, manutenção do fenótipo e sua capacidade de 
produção de matriz.  
 
Em concordância com a discussão apresentada por Zellner et al. (2010) o estágio de 
diferenciação das células-tronco no momento do implante parece ser um ponto crucial para o 
sucesso da construção celular. As células-tronco mesenquimais parecem desempenhar qualidades 
de reparação adicionais além da entrega de fatores de crescimento, como imunossupressão  (REN 
et al., 2008; REN et al., 2009). Ademais, outros aspectos importantes, porém pouco explorados, 
são a carga genética (BOCHKOV et al., 2007), a idade do doador, sexo e seu estado de saúde 
(STENDERUP et al., 2003; PENG et al., 2007; SEEBACH et al., 2007; PONTIKOGLOU et al., 
2013). Estes aspectos devem ser considerados, pois afetam diretamente na viabilidade e no 
potencial das células-tronco, podendo comprometer a qualidade do reparo.  
 
Estes dados corroboram com a clara necessidade de controle citogenético das células 
doadoras antes de seu transplante no organismo e uma investigação mais aprofundada da 
variabilidade dos cromossomos. Em conclusão, proponho que o monitoramento contínuo de 
hCTMs seja necessário antes de serem utilizadas em aplicações terapêuticas, especialmente 
quando as células são cultivadas sob biomateriais, meios de diferenciação, estímulos biofísicos e 
condições de hipóxia.  
 
Com relação à proteção da cartilagem articular do côndilo femoral as análises sugerem que 
esta foi preservada pela presença do arcabouço polimérico com pré-cultivo, uma vez que um 
maior número de condrócitos puderam ser observados em todas as zonas, com matriz extracelular 
mais organizada, quando tais resultados são comparados ao grupo controle negativo. Estes 
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resultados estão de acordo com os obtidos por PEZZIN et al. (2003) e ESPOSITO et al. (2013), 
em que a cartilagem articular foi protegida na presença de próteses poliméricas. 
 
Em suma, este estudo demonstrou a eficácia do arcabouço de PLDLA-co-TMC (70:30) pré-
cultivado com células na regeneração fibrocartilaginosa, após meniscectomia medial total e o 
potencial das células-tronco mesenquimais na engenharia tecidual, sem o uso de fatores de 
crescimento na regeneração do menisco. A neoformação de meniscos próximos ao fisiológico 
teve influência decisiva para a preservação da superfície articular do côndilo femural. 
 
Contudo, apesar dos recentes progressos na área, a regeneração do menisco, após 
meniscectomia total é um grande desafio. Embora o biomaterial seguro e funcional para uso 
como arcabouço e substrato para o crescimento celular permaneça indeterminado, privilegiamos 
a versatilidade do polímeros sintéticos. São necessários estudos pré-clínicos a longo prazo e 
estudos clínicos para determinar os requisitos de eficácia e segurança. Sendo assim, este estudo 
contribui com as pesquisas relacionadas às lesões e perdas de menisco, otimizando o processo de 
regeneração tecidual, por meio do implante de arcabouços poliméricos biorreabsorvíveis 
previamente submetidos à cultura celular, contribuindo também com o progresso da engenharia 
tecidual. 
 
Em relação ao uso de células-tronco, conclui-se que há uma congregação crescente de 
conhecimento sobre as características, expansão e estímulos específicos para o cultivo e a 
diferenciação das células in vitro. Os ensaios clínicos são necessários para compreender o 
comportamento imunológico dessas células e esclarecer outros aspectos do metabolismo da 
cartilagem, bem como confirmar o potencial benéfico e possíveis efeitos colaterais. As 
evidências, no entanto, sugerem que no futuro as CTMs irão revolucionar a engenharia tecidual. 
 
Em paralelo ao tema, este estudo ampliou o número de materiais aplicáveis na técnica de 
modelagem por fusão e deposição, com a inclusão de arcabouços amorfos com características 
rígidas e manutenção da arquitetura geométrica até 12 semanas (70:30) e flexíveis, com memória 
de forma (50:50). Esses materiais permitirão a introdução de novas soluções para os desafios da 
engenharia tecidual utilizando a FDM como um método de manufatura aditiva. 
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Uma vez que a pesquisa de diferentes materiais para serem utilizados na produção de 
arcabouços é de grande relevância, as tendências dos estudos atuais nos levam a concluir que os 
terpolímeros PLDLA-co-TMC (70:30) e (50:50) representam uma alternativa promissora para 
regeneração tecidual. 
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6 CONCLUSÕES  
 
 
A técnica de deposição de fibras 3D proporcionou a obtenção de arcabouços de PLDLA-
co-TMC, nas proporções 70:30 e 50:50, com geometria reprodutível, externa e interna organizada 
e poros interconectados, demonstrando ser uma importante ferramenta para a fabricação de 
estruturas tridimensionais.  
 
As unidades de TMC adicionadas ao PLDLA influenciaram a massa molar, propriedades 
térmicas e mecânicas, proporcionando maior flexibilidade ao copolímero. Ambos os arcabouços 
apresentaram perda de massa, acompanhada da redução das propriedades mecânicas ao longo do 
processo de degradação hidrolítica.  
 
O arcabouço de PLDLA-co-TMC (70:30), obtido por evaporação de solvete e lixiviação,  
permitiu a regeneração tecidual fibrocartilaginosa, atuando como substrato estrutural, 
demonstrando a biocompatibilidade do material, em conjunto com a adequada cinética de 
biodegradação e propriedades mecânicas.  
 
Os aspectos da cartilagem articular consequentes ao implante polimérico meniscal 
evidenciaram a preservação da superfície articular, o que define a utilização do dispositivo como 
prótese de menisco. 
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7 SUGESTÕES PARA PRÓXIMOS TRABALHOS 
 
 
Caracterização completa do arcabouços obtidos por manufatura aditiva, em períodos de 
degradação mais longos.  
 
Cultivo da construção celular em biorreator, sob estímulo cíclico de compressão.  
 
Estudo in vivo dos arcabouços obtidos por manufatura aditiva e respectivas construções 
celulares.  
 
Realização de estudos in vivo a longo prazo, com acompanhamento tomográfico da 
evolução do caso em animais e estudo da migração celular in vivo.  
 
Avaliação da provável regeneração que uma superfície articular previamente lesada possa 
vir a apresentar, após implante polimérico de menisco.  
 
Sugestão de estudos in vitro e in vivo do PLDLA-co-TMC na proporção 50:50 em 
aplicações cardíacas e na regeneração de pele.  
 
Para fins de utilização futura do PLDLA-co-TMC, é necessário a realização de testes de 
diferenciação celular sobre os arcabouços poliméricos e ensaios determinados pela ISO 10993, 
que incluem avaliação do seu potencial mutagênico e carcinogênico.   
 
Estudo clínico com implante do arcabouço polimérico, após meniscsectomia.  
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